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11 Einleitung
Der Einsatz künstlicher Systeme im menschlichen Blutkreislauf ist bis heute durch deren ein-
geschränkte Blutverträglichkeit limitiert. Diese wird bestimmt durch die in den Systemen herr-
schenden Strömungsbedingungen und den Kontakt zu körperfremden Oberflächen. 
Im Blut, als flüssigem Organ, werden durch unphysiologische Bedingungen komplexe Akti-
vierungs- oder Schädigungsreaktionen provoziert, die der menschliche Körper längerfristig
meist nur unzureichend kompensieren kann. So können die verschiedenen zellulären Blutbe-
standteile und die plasmatischen Schutz- oder Immunsysteme aktiviert oder traumatisiert wer-
den.
Je nach Art der blutdurchströmten Geräte überwiegen als Schädigungsursache eher der Strö-
mungseinfluß oder eher der Fremdmaterialkontakt. Bei langen Verweilzeiten des Blutes in der
Apparatur oder großen Kontaktflächen, wie beispielsweise bei Oxygenatoren, steht der Ober-
flächenkontakt im Vordergrund. Bei Blutpumpen oder künstlichen Herzklappen hingegen pas-
siert das Blut den technischen Strömungsbereich sehr schnell, erfährt jedoch zum Teil hohe
strömungsmechanische Belastungen. Die vorliegende Arbeit behandelt die systematische
Untersuchung der Bluttraumatisierung bei sehr hohen Scherbelastungen kurzer Dauer.
Bei In-vitro-Versuchen an Labormustern von blutführenden Systemen lassen sich nur integral
Schädigungsaussagen machen, da die Strömungsfelder äußerst komplexer Natur sind. Eine
Zuordnung von einzelnen Geometrie- oder Strömungsabschnitten zu entsprechend geschädig-
ten Teilvolumina des Blutes ist nicht möglich. Dies erschwert ganz erheblich Verbesserungen
während der frühen Entwicklungsphase.
In den letzten Jahren konnten vor allem mittels Methoden der numerischen Strömungssimula-
tion zunehmend Informationen über die lokalen strömungsmechanischen Verhältnisse in sol-
chen Systemen gewonnen werden. Um für eine Schädigungsprognose von Neuentwicklungen
strömungsmechanische Größen mit Schädigungsinformationen verknüpfen zu können, fehlt
jedoch bisher eine umfangreiche Datenbasis zum Schädigungsverhalten von Blut. 
Im Rahmen dieser Arbeit wird daher ein Modellsystem entwickelt und eingesetzt, das Blut
definierten Grundbelastungsfällen in Form von Fluidspannungen zeitkonstanter und zeitvari-
anter Natur aussetzt, so wie sie in Blutpumpen oder künstlichen Herzklappen lokal auftreten. 
Nach einer Einführung in die Blutphysiologie und die Charakteristika der Bluttraumatisierung
werden das entwickelte modulare Modellsystem vorgestellt und die darin herrschenden Bedin-
gungen detailliert untersucht.
Aus den anschließend mit dem System durchgeführten Traumatisierungsversuchen an Human-
blut folgt die Erstellung eines breit angelegten Traumatisierungsprofils. Die daraus abgeleite-
ten empirischen Schädigungsmodelle stehen einer Schädigungsprognose für künstliche
blutführende Apparaturen zur Verfügung. Abb. 1.1 faßt die geschilderten Zusammenhänge im
Überblick zusammen.
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Abb. 1.1: Struktur und Gesamtkonzept zur vorliegenden Arbeit
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Die systematische Untersuchung des Schädigungsverhaltens von Blut erfordert eine detail-
lierte Betrachtung der Besonderheiten dieses komplexen Mediums. Im Folgenden sind daher
zunächst die biologisch/medizinischen Grundlagen dargestellt. Neben den charakteristischen
physiologischen Eigenschaften von Blut (Kap. 2.1) stellen die Phänomene und Mechanismen
seiner Traumatisierung (Kap. 2.2) entscheidende Aspekte für das Verständnis der Wechselwir-
kungen zwischen technischem und lebendem System dar.
2.1 Zusammensetzung, Funktion und Rheologie
Das flüssige Organ Blut sichert die Überlebensfähigkeit aller anderen Körperzellen und
schützt den Organismus vor Krankheitserregern. Zu seinen wichtigsten Aufgaben zählen daher
Transport- und Schutzfunktionen. So werden unter anderem Sauerstoff und Kohlendioxid zu-
und abgeführt, der Wärmehaushalt unterstützt, die Integrität des Gefäßsystems gewährleistet,
sowie eingedrungene Fremdkörper bekämpft.
Blut besteht aus einem Trägerfluid, dem Plasma, und darin suspendierten korpuskulären
Bestandteilen, die sich in rote und weiße Blutkörperchen (Erythrozyten und Leukozyten),
sowie die Blutplättchen (Thrombozyten) einteilen lassen /1/. 
2.1.1 Zelluläre Blutelemente
Erythrozyten
Die Erythrozyten sind der für die Zellatmung wesentliche Blutbestandteil. Ihr Volumenanteil
an den korpuskulären Bestandteilen liegt bei mehr als 99%. Mit einem Gesamtvolumenanteil
(Hämatokrit: Hkt) von ca. 40-54 % bestimmen sie in strömungstechnischer Hinsicht dominie-
rend das Verhalten von Blut /3, 24/. 
Menschliche Erythrozyten sind kernlose meist bikonkave Scheibchen ohne inneres Gerüst
(Abb. 2.1). Durch die im Vergleich zu einer Kugel gleichen Volumens stark vergrößerte Ober-
fläche wird der Gasaustausch begünstigt und die starke Verformbarkeit bei der Passage enger
Kapillaren (bis ca. ) ermöglicht /1, 3/. Diese Deformationsfähigkeit nimmt jedoch mit
zunehmendem Zellalter ab, bis die Erythrozyten schließlich die engen Poren der Milz nicht
mehr passieren können und dort abgebaut (lysiert) werden /1, 4/. Da ihre Lebensdauer beim
Gesunden ungefähr 120 Tage beträgt, werden jeden Tag ca. 0,8% der Gesamtmenge ausge-
tauscht (natürliche Hämolyse) /1, 3/. Ohne äußeres Kraftfeld ist die bikonkave Form Ausdruck
des Zustandes minimaler Oberflächenenergie /5/. 
Umschlossen wird das Erythrozyteninnere von einer flexiblen Membran mit ca.  Dicke
(Abb. 2.1). Während sie für viele niedermolekulare Stoffe durchlässig ist, werden höhermole-
∅ 3 µm
10 nm
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kulare Zellinhaltsstoffe, insbesondere der eiweißartige Sauerstoffträger Hämoglobin, vom
Blutplasma abgetrennt.
Abb. 2.1: Abmessungen und Membranstruktur von Erythrozyten /5, 9/
Die Membran besteht primär aus zwei Komponenten. Eine Doppelschicht aus Phospholipid-
molekülen ist an ein Netzwerk aus Spektrinmolekülen gekoppelt, das auf der Zellinnenseite
liegt. Die Spektrinmoleküle, die in einer hochgradig elastisch dehnbaren Konformation vorlie-
gen, stellen die strukturgebenden Elemente dar /7, 9/. 
Obwohl dieser Hybridaufbau den Zellen eine außerordentliche Deformationsfähigkeit verleiht,
zeigt sich die Membranstabilität in den Strömungsfeldern technischer Systeme teils überfor-
dert. Es kann zu subletaler Traumatisierung oder gar zur Membranruptur kommen (vgl.
Kap. 2.2.1). Der Austritt von Zellinhaltsstoffen - vor allem Hämoglobin - gilt als Indikator sol-
cher Versagensmechanismen.
Leukozyten
Leukozyten stellen keine einheitliche Zellgruppe dar. Granulozyten, Monozyten und Lympho-
zyten und ihre Subspezies werden unter dieser Bezeichnung zusammengefaßt. Ihnen allen
gemeinsam ist die Aufgabe der spezifischen und unspezifischen Abwehr von Krankheitserre-
gern. Sie sind im Vergleich zu anderen Blutelementen recht groß und kommen in deutlich
geringeren Anzahlen vor (vgl. auch Tab. 2.2, S. 11). In der Blutströmung verhalten sie sich wie
starre rundliche Körper. Eine detailliertere Betrachtung der Leukozyten unterbleibt hier, da sie
nicht Untersuchungsgegenstand dieser Arbeit sind.
Thrombozyten
Blutplättchen sind wie Erythrozyten kernlos und besitzen eine Scheibchenform. Sie bilden mit
einem Durchmesser von etwa 2-3,5µm und einer Dicke von 0,5-0,75µm die kleinste Gruppe
der Blutkorpuskel. Ihre physiologische Verweildauer im Blutkreislauf beträgt nur etwa 5-11
Tage, so daß pro Tag ca. 20% erneuert werden /2/. Sie spielen eine zentrale Rolle bei der Blut-
Volumen ca 90 µm3
Oberfläche ca 130 µm2
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stillung an Gefäßverletzungen (Hämostase). Bestandteile ihrer Membran und Inhaltsstoffe
werden dann unter Formänderung der Zelle ins Plasma abgegeben (Abb. 2.2). 
Abb. 2.2: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme und schematische Morphologie von
(a) ruhenden und (b) aktivierten Thrombozyten (vereinfacht nach Gawaz /2/)
Die Morphologie von Thrombozyten läßt sich in vier Zonen aufteilen. Die äußerste Schicht,
die periphere Zone, wird wie bei Erythrozyten aus einer Lipiddoppelschicht gebildet. In diese
Membran sind verschiedene Proteine integriert, die beispielsweise als Rezeptoren für Substan-
zen fungieren, die bei der Hämostase mit den Blutplättchen interagieren. 
Die nächste Schicht innerhalb der Membran wird von Strukturproteinen, wie Aktin, gebildet.
Diese halten die scheibchenförmige Ruhegestalt aufrecht. Im Fall der Aktivierung jedoch wird
über einen Kontraktionsvorgang aktiv eine Änderung der Zellgestalt (shape change) und die
Bildung von ausgestülpten Fortsätzen (Pseudopodien) herbeigeführt. 
Die dritte morphologische Zone umfaßt den Bereich der Organellen. Hier sind unter anderem
Speichergranula, wie z. B. die -Granula, angesiedelt. Deren bei Aktivierung ins Plasma aus-
geschütteten Proteine beeinflussen viele biologische Funktionen, wie Adhäsion, Aggregation,
Chemotaxis, Proliferation, Inflammation und Koagulation (vgl. Tab. 2.1 und im Rahmen der
eingesetzten Blutanalytik Kap. 4.2.2).
Der vierte morphologische Bereich, das Membransystem, besteht aus Kanälen und Tubuli. Sie
dienen unter anderem als Speicherorte für freie Calciumionen (Ca2+), die eine zentrale Rolle
sowohl beim Thrombozytenstoffwechsel als auch beim Aktivierungsvorgang spielen. 
a
Periphere Zone
Glykokalix Lipid-
α-Granula
MyosinAktin
Strukturelle Zone
Membran-
system
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b
Aktin-Myosin
   Filamente
α-Granula
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Tab. 2.1:   Inhaltsstoffe der α-Granula in den Thrombozyten /2/
Bei einer Gefäßverletzung kommt es an den offen liegenden, thrombogen wirkenden Bindege-
websfasern des Wundrandes zur Adhäsion von zunächst nicht aktivierten Blutplättchen. Die
Adhäsion führt zu Aktivierung und Formänderung, sowie anschließender Ausschüttung von
Speicherstoffen (Abb. 2.3). Die Anlagerung der Zellen an Subendothelschichten wird über den
von-Willebrand-Faktor (vWF) und zugehörige Rezeptoren (Glykoprotein: GP) vermittelt. Die
Ausschüttung der Granulainhalte verstärkt die Aktivierung der betroffenen Zelle selbst und
regt darüberhinaus noch nicht aktivierte Zellen im Blutstrom zur Anlagerung an. Diese Aggre-
gation, die über Fibrinogenbrücken aufgebaut wird, benötigt hinreichende Konzentrationen an
Ca2+-Ionen und Fibrinogen aus dem Plasma und aus den Granula der aktivierten Thrombozy-
ten. 
Abb. 2.3: Ablauf der Blutstillung (Hämostase) und Mechanismen bei der Adhäsion, 
Aktivierung und Aggregation von Thrombozyten an einer Gefäßverletzung
(modifiziert nach /1, 2/)
Ruhende Thrombozyten haben kein Fibrinogen gebunden. Erst nach einer Aktivierung kann
der Glykoproteinrezeptor GPIIb-IIIa Fibrinogen ankoppeln. Sein Zustand läßt sich meßtech-
nisch mit der sogenannten Durchflußzytometrie verfolgen (zur Blutanalytik vgl. Kap. 4.2.2).
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Das Ausmaß der Ausschüttung von Granulastoffen läßt sich durch den Nachweis spezifischer
Proteine, wie den Plättchenfaktor 4 (PF4), im Plasma erfassen. Da auch Scherbelastungen und
die Oberflächen von körperfremden Werkstoffen thrombogen wirken können, erhält man so
Hinweise auf deren Blutverträglichkeit (vgl. Kap. 2.2.6 und 4.2.2).
Die Ausprägungen der Formänderung reichen von anfänglich reversibler Bildung von Pseudo-
podien bis zur vollständigen, irreversiblen Ausbreitung (Spreizung) auf den thrombogenen
Oberflächen. Die aggregierten Plättchen formen zum primären Gefäßverschluß schließlich
einen weißen Thrombus. Da dessen mechanische Stabilität im Strömungsfeld recht gering ist,
wird parallel dazu die sekundäre plasmabasierte Hämostase initiiert (Fibringerinnung).
2.1.2 Blutplasma
Plasma besteht zu etwa 90% aus Wasser. Weitere Inhaltstoffe stellen Proteine und niedermole-
kulare Substanzen dar. Neben der Trägerfunktion für die Zellen erfüllt es Nähr-, Puffer-,
Schutz- und Abwehrfunktionen. 
Plasmatisches Gerinnungssystem
Zu den Schutzfunktionen des Plasmas zählt das Gerinnungssystem. Zur Stabilisierung des wei-
ßen Thrombozytenpfropfes aus der primären Hämostase bildet sich an einer Gefäßverletzung
bei der sekundären Hämostase nach und nach ein roter Abscheidungsthrombus (Abb. 2.3).
Dieses Gerinnsel besteht aus Fibrinfäden und eingeschlossenen Zellen. Dazu wird schon wäh-
rend der primären Hämostase in einer kaskadenartig ablaufenden Reaktionskette (Gerinnungs-
faktoren FI - FXIII) im Plasma die Umwandlung von Prothrombin in Thrombin in Gang
gesetzt. Das Thrombin spaltet aus Fibrinogen Fibrinmonomere ab, die dann zu dem faserarti-
gen Fibrin polymerisieren.
Neben zerstörten Gewebezellen (extrinsischer Weg) können auch negativ geladene Oberflä-
chen (intrinsischer Weg) wie Kollagen oder körperfremde Werkstoffoberflächen den Kaska-
denanfang bilden. 
Innerhalb der Gerinnungskaskade und bei der Fibrinogenpolymerisation spielen Ca2+-Ionen
eine entscheidende Rolle. Einige Antikoagulantien, die die Gerinnung blockieren, setzen an
dieser Stelle an. Dazu zählen Natriumzitrat oder der sogenannte Chelatbildner EDTA
(Ethylenediamine-tetra-acetic acid). Als weiterer Gerinnungshemmer findet häufig Heparin
Verwendung, das in dieser Arbeit hauptsächlich verwendet wird. Es verzögert die Bildung und
Wirkung von Thrombin. Zur Auswahl der Antikoagulantien vgl. auch Kap. 4.1.1.
Komplementsystem
Zusätzlich zum Gerinnungssystem existiert im Blutplasma ein weiteres Kaskadensystem aus
Plasmaproteinen. Teil dieses Systems sind die neun Faktoren C1 bis C9, die an zahlreichen
Immunreaktionen beteiligt sind. Sie werden zusammen mit ihren Spalt- oder Umwandlungs-
produkten sowie weiteren Faktoren unter dem Begriff ’Komplement’ zusammengefaßt. Auch
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für die Komplementkaskade gibt es zwei Aktivierungswege, die in eine gemeinsame terminale
Sequenz münden (Abb. 2.4).
Bei den einzelnen Aktivierungschritten entstehen Spaltprodukte, die je nach Größe mit dem
Zusatz ’a’ oder ’b’ gekennzeichnet werden. Die a-Spaltprodukte aktivieren Abwehrzellen und
verursachen Entzündungsreaktionen. Dazu zählen beispielsweise die Anaphylatoxine C3a,
C4a und C5a. Da auch Werkstoffoberflächen die Komplementkaskade über den alternativen
Weg aktivieren, gelten Konzentrationsverschiebungen der Spaltprodukte (z. B. C3a, C5a) als
Hinweis auf die Blutverträglichkeit dieser Oberflächen (vgl. Kap. 2.2.7 und 4.2.3). 
Abb. 2.4: Schematische Übersicht über die wesentlichen Zusammenhänge beim Ablauf der 
Komplementkaskade /1, 8/
2.1.3 Inter- und intraindividuelle Variabilität der Bluteigenschaften
Bei den im vorigen Abschnitt vorgestellten Bluteigenschaften existieren, wie in lebenden
Systemen üblich, teils erhebliche Unterschiede zwischen den:
(1) Einzelzellen der Zellpopulation eines Individuums
(2) Zellpopulationen verschiedener Individuen einer Spezies (einschl. Genusunterschiede)
(3) Zellpopulationen verschiedener Spezies (vgl. Kap. 2.1.4)
(4) Zellpopulationen eines Individuums zu verschiedenen Zeitpunkten;
kurzfristig bedingt z. B. durch Nahrungsaufnahme, Krankheit, Medikamentenaufnahme 
langfristig bedingt z. B. durch veränderte Lebens- und Ernährungsgewohnheiten, 
Lebensalter usw.
Solche Unterschiede gelten analog auch für die plasmatischen Komponenten. 
Der streuungsbehaftete Charakter bestimmter Eigenschaftsmerkmale wie Zellgeometrie, indi-
viduelles Zellalter, Zellanzahlen, Volumenanteile oder der Konzentrationen von Zellinhalts-
stoffen (z. B. Hämoglobin) hat in einer Scherströmung unmittelbar Einfluß auf die
experimentellen Ergebnisse.
Was die Widerstandsfähigkeit einzelner Erythrozyten gegenüber hohen Strömungskräften
angeht, haben die Parameter Zellgeometrie und individuelles Zellalter besondere Bedeutung,
da die Belastbarkeit der Zelle klar mit ihrer Deformationsfähigkeit korreliert ist.
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 z.B. technische Werkstoffe
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Zellgeometrie
Durchmesser, Dicke, Oberfläche, Volumen und Form der Zellen im Blut eines Spenders oder
im gepoolten Blut mehrerer Spender weisen mitunter erhebliche Abweichungen von der Iso-
dispersität auf (Abb. 2.5). Die Verteilung der Zellformen im Blut eines Spenders kann über den
sogenannten Sphärizitätsindex S erfaßt werden. Er stellt das Verhältnis der Oberfläche einer
Kugel, die das Zellvolumen besitzt, zur tatsächlichen Zelloberfläche dar.
 
Abb. 2.5: Exemplarische Darstellung intraindividueller Streuungen.
(a) Erythrozytenform und -volumen (modifiziert nach /12, 4/)
(b) Erythrozytendurchmesser (Gaußverteilung, sog. Price-Jones-Kurven;
modifiziert nach /10/) 
(c) Thrombozytenvolumina (log-normale Verteilung; eigene Nativprobe)
Individuelles Zellalter
Im Organismus lysieren die Erythrozyten nach einer durchschnittlichen Lebenszeit von etwa
120 Tagen in der Milz (vgl. S. 3). Schon im Verlaufe des Zelllebens und durch zusätzliche
Traumatisierung kommt es zu Veränderungen von:
• Zellform bzw. Zellvolumen (vgl. auch  Zellgeometrie)
• Viskosität des Zytoplasmas respektive Dichte
• viskoelastischen Membraneigenschaften
Die Volumenabnahme durch Verlust von Zellwasser liegt zwischen den jüngsten und den älte-
sten Zellen (15 %-Randfraktion) etwa bei 20 % /4/. Hinsichtlich der Zellform wird teils von
einer vernachlässigbaren Sphärizitätsabnahme berichtet, weil sowohl Membranfläche als auch
Volumen abnehmen /13, 17/.
Was die Änderungen der mechanischen Eigenschaften der Zellmembran mit dem Zellalter
angeht, geht Nash davon aus, daß die Membranviskosität um ca. 50-75 % ansteigt /14, 16/.
Damit verbunden ist eine Verlängerung der sogenannten Rückverformungszeit tc (shape reco-
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very time) um 17 % bis 34 %, die die Erythrozyten nach Verformung benötigen, um wieder die
unbelastete bikonkave Gestalt anzunehmen (vgl. Kap. 2.2.2, S. 24) /4, 15, 16/.
Daß mit dem Zellalter die Rigidität der Zellen zunimmt, zeigt sich bei rheologischen Untersu-
chungen in der Abnahme der Elongation der Zellen, also dem Längen- zu Breitenverhältnis.
Sutera ermittelt eine Abnahme von 15 % bis 20 %, die er den Veränderungen der Membranei-
genschaften zuschreibt /4/. 
Inwiefern die beiden Aspekte Zellgeometrie und mechanische Membraneigenschaften ver-
knüpft sind, ist bis heute nicht im Detail geklärt. Vermutet wird, daß die Membran im Laufe
ihres Zelllebens Phospholipide und Proteine verliert bzw. diese sich verändern. Somit verliert
sie einerseits an Fläche, anderseits ändert sich ihre Komposition /4/. 
Die Veränderungen der Zelleigenschaften mit dem Zellalter sind für die Traumatisierungpro-
zesse nicht nur aufgrund des resultierenden Verteilungscharakters von Bedeutung. Die zusätz-
liche Traumatisierung in technischen Apparaten kann auch als beschleunigter
Alterungsprozess und frühzeitiges Zellsterben verstanden werden (vgl. Kap. 2.2.1 und 2.2.3)
/19, 20/.
2.1.4 Speziesunterschiede
Zwischen verschiedenen Spezies existieren teils deutliche Unterschiede in den Bluteigenschaf-
ten. Tierisches Blut wird bei der Entwicklung blutführender technischer Systeme in vitro oder
in vivo (Tierversuche) eingesetzt. Die Verfügbarkeit in meist größeren Mengen und die unter
Sicherheitsaspekten einfachere Handhabung können als Hauptgründe gelten.
Für In-vitro-Tests von Labormustern oder für Grundlagenuntersuchungen wird häufig
Schweineblut eingesetzt, so daß es auch in dieser Arbeit vergleichend untersucht wird. In der
Literatur wird sein Verhalten als qualitativ ähnlich zu menschlichem Blut beschrieben /26, 27,
28, 29, 30/, obwohl Unterschiede in der Blutkomposition bestehen (Tab. 2.2).
Während die Schweineerythrozyten einerseits in größerer Anzahl vorkommen, besitzen sie
andererseits ein ca. 25-35 % kleineres Zellvolumen als menschliche rote Blutkörperchen. Dies
könnte in Scherfeldern zu unterschiedlicher Traumatisierung führen, da die mikroskopischen
Kräfteverhältnisse an der Einzelzelle von der Zellgröße abhängen. Die gegenläufigen Parame-
ter Anzahl und Volumen kompensieren sich teilweise. Der Hämatokrit von Schweineblut (ca.
41 %) reicht an den menschlichen Bereich heran.
Wie die errechneten Werte für die Sphärizität zeigen, kommen Schweinerythrozyten der
Kugelform näher als menschliche. Dies kann eine im Vergleich zur humanen Zelle geringere
Verformbarkeit bedeuten. Fragilitätsuntersuchungen an Schweineerythrozyten bei osmotischer
Belastung (vgl. Kap. 2.2.1) unterstützen diese Vermutung /24, 26/.
Zusätzlich zu den Merkmalsunterschieden, die zwischen Blut verschiedener Spezies bestehen,
existieren methodische Unterschiede im Umgang mit verschiedenen Blutsorten. Das betrifft
Gewinnung, Handhabung und auch die Analytik (vgl. Kap. 4.1.1 und 4.2).
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Tab. 2.2:   Eigenschaftsvergleich der Komponenten von humanem und porcinem Vollblut
gesunder Menschen und Schweine nach /5, 21, 22, 23, 24, 25, 31, 32/
2.1.5 Blut als Fluid: Hämorheologische Eigenschaften
Die im vorherigen Abschnitt dargestellten Merkmale von Blut und seinen Komponenten haben
verdeutlicht, daß Blut ein sehr breites Aufgabenspektrum und breite, variable Eigenschaftsver-
teilungen besitzt. Charakteristisch für den Untersuchungsgegenstand dieser Arbeit ist, daß Blut
Strömungsfeldern ausgesetzt ist. Die Strömungsverhältnisse, die physiologisch im Körper auf-
treten, decken einen sehr weiten Bereich ab. Im gesunden Körper treten instationäre Schergra-
dienten  bis in den Bereich von etwa 103/s auf /3/. In technischen Systemen können sie lokal
begrenzt um zwei bis drei Größenordnungen höher liegen, und damit schädigend wirken. 
Blut als Fluid stellt eine Suspension von hochgradig flexiblen Partikeln hohen Volumenanteils
in einer wässrigen Trägerflüssigkeit dar, deren vollständige rheologische und strömungs-
mechanische Beschreibung bisher nicht gelungen ist. Die Hämorheologie konzentriert sich
daher auf Teilaspekte des Fließverhaltens.
Zumeist wird Blut bei strömungsmechanischen Betrachtungen als isotropes Kontinuum behan-
delt. Die durch Relativgeschwindigkeiten resp. Impulsaustausch zwischen den Phasen vorhan-
dene Heterogenität einer Blutströmung wird näherungsweise durch eine Pseudohomogenität
mit den angepaßten Stoffeigenschaften scheinbare Dichte und scheinbare Viskosität ersetzt.
Zelltyp Parameter Einheit humana
a. klinische Normalwerte, d.h. der Bereich Mittelwert ± 2fache Standardabweichung (2δ)
(95,5 % aller Werte liegen bei einer Normalverteilung innerhalb dieses Bereichs) /21/
vs. porcinb
b. wenn Bereichsangabe, dann wie bei (a) Mittelwert ± 2fache Standardabweichung
Erythrozyten Anzahl 106/mm3 4,4-6 ( ) 5,8-7,3
Hämatokrit % 40-50 ( ) 36,5-45,5
Durchmesser µm 6,3-8,4 6,0
Volumen µm3 80-94 61
Oberfläche µm2 100-160 -
Sphärizitätc
c. als Sphärizität wird hier das Verhältnis des Erythrozytenvolumens zum Volumen einer 
Referenzkugel, die den gleichen Durchmesser wie ein Erythrozyt hat, bestimmt. Der zu 
bevorzugende Sphärizitätsindex (vgl. S. 9) kann nicht als Vergleich bestimmt werden, da 
für die Erythrozytenoberfläche des Schweins keine Daten in der Literatur vorliegen
- 0,39 0,54
Gesamthämoglobin g/100ml
Vollblut
14-18 ( ) 11,5-14,5
Thrombozyten Anzahl 103/mm3 150-350 220-620
Durchmesser µm 2-3,5 1-3
Leukozyten Anzahl 103/mm3 4,3-10 14-20
Durchmesser µm 10-16 12-15
γ·
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Makroskopisch betrachtet hängt die scheinbare dynamische Blutviskosität  von vielen Ein-
flußfaktoren ab:
(Gl. 2.1)
Schergeschwindigkeit
T Temperatur
Hkt Hämatokrit (Partikelvolumenanteil)
Geometrische Abmessungen
Oberflächeneinflüsse
Somit verhält sich Blut im allgemeinen nicht wie ein Newtonisches Fluid ( ). Die zu
Grunde liegenden Mechanismen, die zu diesem komplexen Viskositätsverhalten führen, spie-
geln seinen suspensiven Charakter wieder. Die Erythrozyten dominieren aufgrund ihrer hohen
Anzahl meist bei weitem. Nur in Fällen, in denen eine massive Thrombozytenreaktionen oder
Gerinnungsprozesse das Blut pathologisch verändert haben, haben andere Zelltypen kurzfristig
einen Einfluß. 
Schergeschwindigkeit
Die Abhängigkeit der scheinbaren dynamischen Viskosität - im Weiteren synonym als Viskosi-
tät bezeichnet - von der Schergeschwindigkeit steht in enger Beziehung zum Aggregations-
und Deformationsverhalten der Erythrozyten. Blut zeigt dabei strukturviskoses Verhalten
(shear thinning) /41/.
Bei Strömungsstillstand lagern sich Erythrozyten zu Aggregaten zusammen (sog. Geldrollen-
effekt), die bei Strömungsbeginn der Scherung einen erhöhten Widerstand entgegensetzen
(Abb. 2.6a). Mit steigender Scherrate lösen sich die Aggregate auf, die Viskosität sinkt /5/. 
Bei niedrigen Schergeschwindigkeiten behalten die Zellen noch ihre diskoide Form und führen
Taumelbewegungen aus (Abb. 2.6b). Bei höheren Schergradienten entstehen zunehmend ellip-
soide Formen (c), die schließlich bei Erreichen sehr hoher Deformationsgrade lange, zigarren-
förmige Spindeln darstellen (d). Es kommt zu einer Ausrichtung der langen Körperhauptachse
zur Strömungsrichtung, deren Anstellwinkel α mit zunehmender Geschwindigkeit abnimmt.
Dabei kann die Membran ähnlich einer Panzerkette um den Zellinhalt rotieren (tank-treading)
und sich im Inneren eine Zirkulation des Zytoplasmas einstellen.
Nach Beendigung einer nicht zu großen Scherung nehmen die roten Blutkörperchen wieder die
diskoide Form an (Rückstellen). War die Belastungszeit bei entsprechender Belastungshöhe zu
lang, kommt es zu plastischen, irreversiblen Restverformungen. 
In einer einfachen laminaren Schichtenströmung, so wie in Abb. 2.6 dargestellt, kommt es
durch molekularen Austausch zwischen den Schichten zu einer Impulsübertragung in Form
von Tangentialspannungen τ. Diese wirken bei pseudohomogener Betrachtung als Belastung
auf die Zellen. Sie sind abhängig vom Schergradienten du/dy und mit der Stoffgröße Viskosität
 zum sogenannten Fließgesetz verknüpft:
ηS
ηS ηS γ· T Hkt O dG, , , ,( )=
γ·
dG
O
η cst=
η
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, mit im Allgemeinen (Gl. 2.2)
Abb. 2.6: Verhalten von Erythrozyten im Strömungsfeld bei ansteigendem Schergradienten 
du/dy. Abhängig vom Verhalten der Erythrozyten sinkt die scheinbare Viskosität bis 
zu einem konstanten Niveau ab (modifiziert nach Chmiel /45/)
Für die Beschreibung des Fließgesetzes bei Vollblut (physiologischer Hämatokrit) existieren in
der Literatur verschiedene Viskositätsmodelle, die alle weitestgehend auf empirischer Basis
stehen. Die Ansätze von Casson /34/, Quemada /35/ oder Yeleswarapu /36/ sind Beispiele
dafür. Einen Überblick dazu geben Tansley, Paul und Zydney /37, 38, 39/. Keines der Modelle
hat sich bisher jedoch für alle Schergeschwindigkeiten und Partikelvolumenanteile durchset-
zen können.
Unterschiede zwischen den Modellen betreffen neben dem Scherratenbereich, für den sie gül-
tig sind, vor allem die Frage, ob Blut ähnlich einem viskoplastischen Fluid (z. B. wie Bing-
hamfluide) eine Fließgrenze bei  besitzt. Allen Modellen ist gemeinsam, daß Blut bei in
der Literatur als ’hoch’ bezeichneten Schergeschwindigkeiten Newtonisches Fließverhalten
zeigt. Je nach Autor liegt der Übergangsbereich zu konstanter Viskosität meist bei
 /40, 42/, teils auch bei  /43, 51/ (Abb. 2.6). 
In technischen Systemen liegen die potentiell schädigenden Scherraten bei kurzzeitiger Bela-
stung deutlich oberhalb dieser Grenzen, wie die Kap. 2.2.4, 2.2.5 und 3.1 zeigen werden. Da
hier die Bluttraumatisierung in solchen Bereichen untersucht werden soll, wird die Abhängig-
keit der Viskosität von der Schergeschwindigkeit als konstanter Einfluß behandelt. 
Partikelvolumenanteil und Temperatur 
Ähnlich wie bei anderen Fluiden steigt die Viskosität von Blut ausgehend von der Plasmavis-
kosität mit zunehmendem Partikelanteil aufgrund von Reibungs- und Pralleffekten an /44, 45,
τ η γ·⋅ η yd
du⋅= = η cst≠
a b c
d
α
y
u
γ· yd
du=
Scherrate γ [1/s]
Vi
sk
os
itä
t η
 [m
P
as
]
10,01 100
100
10
a
b
c
d
γ· 0→
γ· 50 100/s–≈ γ· 1000 5000/s–≈
2 Blutphysiologie und Bluttraumatisierung
14
46/. Allerdings weist Blut, im Gegensatz zu Suspensionen mit rigiden Partikeln, eine recht
gute Fließfähigkeit auch noch bei sehr hohem Partikelvolumenanteil auf (bis 98 %) /5, 44/.
Dafür ist die große Gestaltflexibilität der Erythrozyten verantwortlich, wie u. a. von Chien
gezeigt wurde /44, 50/.
Die Plasmaviskosität liegt aufgrund der vorhandenen Proteine oberhalb der Viskosität von
Wasser /51/, zeigt aber keine Abhängigkeit von der Scherrate /48, 49, 6/.
Mit steigender Temperatur sinkt die Blutviskosität, wie bei anderen Fluiden, ab. Ein Ansatz
von Brown bezieht die Berechnung der Plasmaviskosität auf bei 37°C gemessene Viskositäts-
werte /50/:
(Gl. 2.3)
mit m = 0,021/°C als empirisch ermittelter Konstante.
Die gemessenen Plasmaviskositäten  hän-
gen je nach verwendetem Antikoagulans von der Verdün-
nung des Blutvolumens ab (Tab. 2.3). Der Wertebereich
für 37°C deckt sich mit Angaben von Paul, der basierend
auf mehreren Quellen als Plasmaviskosiät einen Bereich
von 1,2 bis 1,4 mPas eingrenzen kann /38/. In der hier
vorliegenden Arbeit wird zwar Heparin eingesetzt,
jedoch zur besseren Verteilung mit isotoner Kochsalzlö-
sung verdünnt und dem Blut im Verhältnis 1:9 zugesetzt.
Deshalb wird für die Plasmaviskosität ein Wert von
1,26 mPas und für den Hämatokrit statt physiologischen
45 % ein Wert von 40 % angenommen.
Die Abhängigkeit der Viskosität von Hämatokrit und Scherrate läßt sich zusammen mit Gl. 2.3
in ein Modell integrieren, das nach Brown für Scherraten  und Partikelanteile
 gültig ist /50/:
(Gl. 2.4)
mit den Konstanten b = 6,0 s-n , n = 0,75, k = 0,5 und α = 5,5 (gemittelter Wert
für Erythrozyten in Plasma, verdünnt mit heparinisierter Kochsalzlösung)
Die gute Übereinstimmung dieses Modells mit gemessenen Werten zeigt Abb. 2.7 /50/. Bei
einem Hämatokrit von 40 % liegt der nach dem Modell berechnete Wert für 37°C und sehr
hohe Scherraten bei = 3,6 mPas (Tab. 2.4). Dieser Wert findet hier Verwendung. Er ent-
spricht dem Wertebereich, den Paul aus einer Reihe von Quellen zusammenstellt ( = 3,2-
3,8 mPas) /38/. 
ηPlasma T( ) ηPlasma 37°C( ) em 37°C T–( )⋅⋅=
Tab. 2.3: Plasmaviskosität bei ver-
schiedenen Verdünnungsverhält-
nissen mit Antikoagulans /50/
Antikoagulans ηPlasma(37°C) [mPas]
Heparin 1,40
Zitrat 1:15 1,32
Zitrat 1:8 1,26
ηPlasma 37°C( )
γ· 5/s≥
Hkt 30%≥
ηBlut γ· Hkt T, ,( ) ηPlasma T( ) 1 bγ· n
---+  
α Hkt⋅
1 Hkt–( )k------------------------ 
 ⋅ ⋅=
PartikelanteilScherrate
Temperatur
η∞
η
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Abb. 2.7: Abhängigkeit der Blutviskosität von der 
Scherrate bei verschiedenem Hämatokrit. Vergleich 
des empirischen Modells nach Brown mit Meßdaten 
von Brooks und Rand (modifiziert nach Brown /50/).
Geometrische Abmessungen
Makroskopisch gewonnene hämorheologische Daten können nach Skalak und Chien /51/ bei
hinreichend hohen Scherraten (keine Aggregatbildung) und nicht zu kleinen Strömungsquer-
schnitten das Strömungsverhalten von Blut gut wiedergeben. Mit kleiner werdenden geometri-
schen Abmessungen können aber Effekte auftreten, die den Hämatokrit und damit die
Viskosität erniedrigen. Da dem Blut die Scherbelastungen in der vorliegenden Arbeit bei der
Passage sehr enger Spalte (ca. 100 µm) aufgeprägt werden, folgt eine Betrachtung des Viskosi-
tätsverhaltens bei kleinen Strömungsquerschnitten.
In einem Rohr kleinen Durchmessers D, das aus einem Reservoir gespeist wird, können je
nach geometrischer Konfiguration alle dieser Effekte beobachtet werden (Abb. 2.8), wobei
Aggregatbildung ausgeschlossen sei.
Zunächst kommt es am Einlauf aufgrund von Kollisionseffekten zu einem bevorzugten Ein-
strom von Plasma. Unmittelbar im Einlauf sinkt der querschnittsgemittelte Partikelvolumenan-
teil von HktR auf HktE (screening effect). Dies tritt jedoch nur bei sehr kleinen
Rohrdurchmessern auf (< 20 µm), die bereits in der Größenordnung der Zellen liegen /55/.
Während der Passage des Rohres migrieren die Erythrozyten zur Rohrachse hin. Durch die
höheren Geschwindigkeiten in der Rohrmitte im Vergleich zum plasmadominierten Randbe-
reich verlassen die Bereiche mit hoher Zellkonzentration das Rohr relativ schneller als die zell-
armen Bereiche. Die mittlere Geschwindigkeit der Zellen übertrifft die mittlere
Geschwindigkeit des Gesamtflusses. Der über die Gefäß- oder Rohrlänge gemittelte Hämato-
krit HktG ist somit kleiner als der Hämatokrit HktE unmittelbar am Einlauf (Fåhraeus effect)
/5, 51/. HktE, der Hämokrit am Einlauf, und HktA hinter dem Auslauf sind aus Kontinuitäts-
gründen gleich groß.
Tab. 2.4: Scheinbare Blutviskosität bei ver-
schiedenen Hämatokrit- und Temperaturwer-
ten (berechnet nach Modell /50/ für sehr hohe 
Scherraten).
Hämatokrit
Hkt [%]
Temperatur
T [°C]
Viskosität  für 
  [mPas]
45 37 4,2
40 37 3,6
65 37 7,7
30 37 2,5
40 30 4,2
η∞γ· ∞→
1 100010 100
Scherrate γ [1/s]
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Empirisches Modell
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Abb. 2.8: Phänomenologie der Blutströmung am Einlauf und im Verlauf einer Rohrströmung. 
Je nach geometrischer Konfiguration kann der Hämatokrit Hkt stetig abnehmen. /5, 
51, 54, 61/
Verbunden mit der Absenkung des mittleren Hämatokrits im Rohr und der Ausbildung einer
zellfreien Randschicht sinken Fließwiderstand und mittlere Viskosität (Fåhraeus-Lindqvist
effect). Diese beiden letztgenannten Effekte treten verstärkt erst unterhalb Durchmessern von
etwa 100 µm auf. Bis dahin sinken Hämatokrit  und Viskosität  je nach Untersu-
chung nur um etwa 0-20 % ab (Abb. 2.9) /51, 61/. 
Abb. 2.9: Fåhraeus- und Fåhraeus-Lindqvist-Effekt. Abnahme von (a) mittlerem Hämatokrit 
und (b) mittlerer Viskosität bei einer Rohrströmung aufgrund von Migration der Ery-
throzyten zur Rohrmitte hin (diverse Untersuchungen, modifiziert nach /51, 61/)
Die Migration der Erythroyzten zur Rohrachse hin wird von einer Umverteilung der anderen
Zelltypen begleitet. Die weißen Blutkörperchen wandern ebenfalls zur Rohrachse. Die kleine-
ren Thrombozyten halten sich primär in Wandnähe auf /56/. Die Dicke der erythrozytenfreien
Randschicht wird von Reinke bei D = 95 µm mit etwa 8 % angegeben /57/.
Die Gründe für die inwärtsgerichtete Migrationsbewegung der Erythrozyten und die Viskosi-
tätsabsenkung, wie sie auch allgemein für Partikel in Suspensionen auftritt, sind vielschichtig,
teils gegenläufig und bis heute nicht vollständig aufgeklärt /z. B. 54, 59, 61, 62, 6/. So können
Parabolisches
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Schubspannungsverteilung, Gegenwart der Wand, Fluidträgheit, Größe und Deformierbarkeit
der Partikel, Dichtedifferenzen zwischen Partikel und Trägerfluid, Partikelkollisionen sowie
die Rotation der Partikel (Magnuseffekt) je nach Strömungsart Ursachen sein. Barnes und Leal
geben dazu einen guten Überblick /58, 62/.
Als eine treibende Kraft gilt die Schubspannungsverteilung (shear migration effect). Bei der in
dieser Arbeit betrachteten Couette-Strömung im engen Spalt zwischen zwei koaxialen Zylin-
dern herrscht im Gegensatz zu Rohrströmungen eine nahezu konstante Schubspannung. Wäh-
rend Macosko davon berichtet, daß es bei Couette-Strömungen je nach Art der Partikel und
Höhe der Umfangsgeschwindigkeit teils zu einer Migration zur Spaltmitte hin kommen kann,
kommt es laut Barnes bei rigiden Partikeln nicht zu einer Bewegung quer zur Strömungsrich-
tung /60, 62/.
Rote Blutzellen sind im Allgemeinen aber schon bei kleinen Schubspannungen sehr ausge-
prägt verformbar. Allerdings ist diese Gestaltverformung meist in Bruchteilen einer Sekunde
vollzogen (vgl. S. 24) /33, 215/. Der Vorgang der Migration hingegen benötigt nach Barnes
’einige Zeit’ /62/. Die Studien in der Literatur behandeln nur stationäre Zustände bei weit nied-
rigeren Scherraten als die hier untersuchten /62, 63, 65/, so daß kaum Aussagen über die Dyna-
mik der Vorgänge gemacht werden können /62/.
Daß die strömungsbegrenzenden Wände Einfluß auf die Partikeldeformation haben und
dadurch Wanderungsbewegungen verursachen können, zeigten Chan und Leal für Emulsionen
/52/ oder Uijttewaal für einen deformierbaren Partikel /53/. Delime behandelt modellhaft die
Auswirkungen des Wandeffektes bei Zwei-Partikel-Kollisionen von Sphären und spricht von
einer guten Überstimmung mit experimentellen Daten von Goldsmith an Erythroyzten /64, 54/.
Nach diesem Modell zeigen hohe Flußraten sogar aufgrund der verstärkten Kollisionen eine
gegenläufige Migration der Zellen zur Wand hin.
Der Wandeinfluß ist bei Rohrströmungen ausgeprägter vorhanden als beispielsweise bei der
Passage eines schlitzartigen Ringquerschnittes, so wie er in dieser Arbeit Verwendung findet.
Es kann vermutet werden, daß die mit den Migrationseffekten verbundenen Hämatokrit- und
Viskositätsabsenkungen bei solchen Querschnitten geringer ausfallen oder erst bei geringeren
Spaltabmessungen auftreten (vgl. Abb. 2.9). 
Zu Fragen der Partikelmigration oder zur Strömungsmechanik für Suspensions-/ Emulsions-
strömungen oder Einzelpartikelbetrachtungen gibt es eine Fülle von Arbeiten, die jedoch bis
heute jeweils nur Teilaspekte untersuchen können /z. B. 6, 53, 62, 63, 64, 65/. Dies hat für die
Untersuchung von Blutsuspensionen in Hinblick auf Traumatisierungsprognosen weitrei-
chende Auswirkungen (vgl. Kap. 2.2). Wären die Bewegungen, Verformungen, Kollisionen
und strömungsmechanischen Nahfelder der Blutzellen berechenbar oder experimentell
bekannt, lägen die exakten Belastungen der einzelnen Zellen vor. Da für die Bestimmung der
Verformung genaue Kenntnisse der Zelleigenschaften nötig sind, besäße man damit auch
Informationen über die Zellbeanspruchung respektive potentielle Schädigung. 
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Ob bei der hier eingesetzten Couette-Strömung bei entsprechenden Betriebspunkten Wande-
rungs- oder Umverteilungsvorgänge der Blutzellen zu erwarten sind, behandelt über diese ein-
leitenden Grundlagen hinaus Kap. 3.5. Außer der Viskosität spielen bei der potentiellen
Heterogenisierung der Suspension die Dichteverhältnisse eine wichtige Rolle.
Dichte
Wie die scheinbare Viskosität dient auch die scheinbare
Dichte des Blutes bei kontinuumsmechanischer Betrach-
tung seiner rheologischen Beschreibung. Diese liegt bei
= 1059 kg/m3 und ändert sich im physiologischen
Hämatokritbereich (35..45 %) nur um weniger als 1 %
/66/. Die Dichteunterschiede der Zellen gegenüber dem
Plasma jedoch spielen bei Separationsvorgängen eine
wichtige Rolle (Tab. 2.5). Da das Blut bei der in dieser
Arbeit eingesetzten Couette-Scherkammer ähnlich wie
in Zentrifugen einem Beschleunigungsfeld ausgesetzt
ist, erfolgt in Kap. 3.5 eine Überprüfung dieses Einflus-
ses. Die ebenfalls dort dargestellte theoretische Basis
dazu liefern modifizierte Sedimentationsgleichungen nach Stokes. 
Zusammenfassung 
• Im flüssigen Organ Blut dominieren die für den Blutgastransport wichtigen Erythrozyten 
( ca. 7,5 µm) mit Volumenanteilen von etwa 45 % bei weitem.
• Die kleineren Thrombozyten besitzen eine besondere Bedeutung bei der Blutstillung
(z.B. an einer Gefäßverletzung). Dem liegen komplexe biochemische Prozesse zugrunde.
• Die Eigenschaften von Blut unterscheiden sich zwischen verschiedenen Blutpopulationen 
(Spezies und Spender) und innerhalb einer Population teils deutlich. Es ist zu erwarten, 
daß sich dies im Schädigungsverhalten äußert.
• Rheologisch stellt Blut eine Suspension hohen Partikelanteils mit stark deformierbaren 
Partikeln dar. Bei den hier untersuchten sehr hohen Scherbelastungen kann nahezu 
Newtonisches Fließverhalten gelten.
• Scherrate und Viskosität bestimmen über das Stoffgesetz die Belastung der Zellen in 
Form der Schubspannung. Bei pseudohomogener, isothermer Betrachtung hängt die 
Viskosität besonders vom Partikelvolumenanteil ab. Daher ist eine Betrachtung 
potentieller Ungleichverteilungen der Zellen in der Versuchsapparatur angezeigt.
• Migrationsbewegungen der Zellen (Bildung inhomogener Zellverteilungen) können in 
Strömungsfeldern primär aufgrund geometrisch enger Querschnitte, deutlicher 
Schubspannungsinhomogenitäten oder durch Dichteunterschiede zwischen Zellen und 
Trägerfluid auftreten. 
Tab. 2.5: Dichten der einzelnen Blut-
komponenten bei 37°C /50/
Komponente Dichte ρ [kg/m3]
Plasmaa
a. Zitratblut mit Verdünnung 1:8 
1022
Erythrozyten 1096
Leukozytenb 1073
Thromboyzten 1050
b. Gewichtetes Mittel aus Werten der 
einzelnen Leukozytentypen
ρB
∅ 
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2.2 Ursachen und Wirkungen der Bluttraumatisierung
Das vorangegangene Kapitel hat gezeigt, welche Eigenschaften und Funktionen Blut und seine
Bestandteile besitzen und wie Blut sich als strömendes Medium verhält. Unter bestimmten
Strömungssituationen können die Deformationsfähigkeit der Erythrozyten überfordert sein
oder Thromboyzten sowie plasmatische Komponenten hinreichend starke Reize zu ihrer Akti-
vierung erfahren haben. Davon handelt dieser Abschnitt.
Unter ’Blutschädigung’ oder hier synoym ’Bluttraumatisierung’ ist die unphysiologische Ver-
änderung des Blutes und seiner Bestandteile und/oder eine natürliche Veränderung in unphy-
siologischen Quantitäten zu verstehen /33/.
Die Traumatisierung von Blut in Scherfeldern kann alle Blutkomponenten betreffen. Trotz des
Ziels, die Auswirkungen der applizierten Belastungen möglichst umfassend zu beschreiben
(„Traumatisierungprofil“), ist eine Auswahl unvermeidlich. Die leukozytäre Schädigung und
die Gerinnungsaktivierung werden daher nicht explizit untersucht. Wenn jedoch potentielle
Quereffekte zu diskutieren sind, wird in den entsprechenden Kapiteln darauf eingegangen.
2.2.1 Subletale und letale Erythrozytentraumatisierung
Die Traumatisierung von Erythrozyten geht mit Veränderungen der Zellmembran bzw. der Bil-
dung von Poren einher. Es kommt zu einem verstärkten Ein- oder Ausstrom von Zellinhalts-
stoffen. Bei der als subletal bezeichneten Traumatisierung verlassen zunächst kleine Moleküle
wie Kalium Kationen K+ oder der Energiespeicher ATP (Adenosintriphosphat) die Zellen.
Wasser, Na+ und Ca2+ hingegen strömen ein, was nach einiger Zeit nicht mehr von der Na-K-
Pumpe kompensiert werden kann. Der ATP-Spiegel fällt /67, 68/. Die Zelle schwillt an und
verliert ihre Deformationsfähigkeit, was mit der Folge eines verfrühten Abbaus (extravasale
Hämolyse) als beschleunigter Alterungsprozeß betrachtet werden kann (vgl. S. 9f) /68, 216/.
Bei stärkerer Traumatisierung können größere Poren entstehen (>80..100 Å /68/), die auch den
Hämoglobinmolekülen den Austritt ermöglichen. Je nach Beanspruchung der Membran kann
die Porenöffnung reversibel oder permanent sein, oder die Membran sogar zerreißen. Man
spricht im irreversiblen, letalen Fall von intravasaler (=sofortiger) Hämolyse. 
Die Belastungsart, die für den Verlust der gesunden Zellfunktionalität verantwortlich ist, kann
unterschieden werden nach:
• mechanisch
• oberflächenphysikalisch (bei Kontakt mit körperfremdem Material)
• thermisch
• osmotisch
• chemisch
Da in der vorliegenden Arbeit die definierte mechanische Traumatisierung von Blut untersucht
werden soll, sind dieser Belastungsart eigene Unterkapitel gewidmet (ab Kap. 2.2.2). Die Wir-
kung des unvermeidbaren Kontaktes von Blut mit strömungsbegrenzenden Fremdoberflächen
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wird bei der Systemvalidierung überprüft (Kap. 3.3) und anhand der Versuchsergebnisse dar-
gestellt (Kap. 5). Ob die Bluttemperaturen in der Scherströmung friktionsbedingt keine Werte
annehmen, die zu einer thermischen Schädigung führen können, untersucht Kap. 3.4. 
Oberflächenphysikalische Effekte
Zu den Wirkungen des Kontaktes von Blut mit körperfremden Materialien gibt es eine sehr
große Anzahl von Untersuchungen. Gute Zusammenstellungen finden sich bei Wintermantel
/69/, Nellen /a/, Mansour /70/ oder Vienken /71/.
In einem ersten Schritt lagern sich bei Blut-Werkstoff-Kontakt innerhalb weniger Sekunden
Plasmaproteine auf der Oberfläche ab. Sie ändern ihre Struktur und im Laufe der Zeit auch
substituiv ihre Zusammensetzung (Vroman-effect). Diese Mechanismen sind äußerst komple-
xer Natur und bis heute nur unzulänglich verstanden, gelten aber als Schlüsselproblematik zur
Verbesserung der Biokompatibilität künstlicher Systeme /71/.
Die Proteinadsorption wird von den Oberflächenei-
genschaften
• chemische Zusammensetzung,
• Textur und Morphologie (z. B. Rauhigkeiten),
• Oberflächenenergien (z. B. Benetzbarkeit),
• elektrische Eigenschaften u. a. 
beeinflußt, aber auch von den herrschenden Ström-
ungsbedingungen nahe der Oberfläche.
Abhängig davon wie sich die Proteinablagerung ein-
stellt werden nachfolgend Thrombozyten, Gerin-
nung und Komplement jeweils mehr, weniger oder anders aktiviert (Abb. 2.10). So aktivieren
hydrophobe, aber auch kationische Oberflächen sehr stark die Thrombozytenadhäsion, wäh-
rend OH-Gruppen eine ausgeprägte Komplementreaktion provozieren /71, 72/. 
Die Adhäsion von aktivierten Thrombozyten erfolgt vermittelt durch hämodynamische Scher-
effekte über die Interaktion von Glykoproteinrezeptor GPIb, von-Willebrand-Faktor vWF und
der Werkstoffoberfläche (vgl. Abb. 2.3, S. 6). In Verbindung mit dem Gerinnungssystem lau-
fen dabei die Mechanismen ab, die auch während der Blutstillung an Gefäßverletzungen zum
Tragen kommen und in Kap. 2.1.1 und 2.1.2 geschildert wurden. So können sich schließlich an
den Werkstoffen Thromben bilden.
Die Komplementkaskade läuft bei Materialkontakt primär über den alternativen Weg ab (vgl.
Kap. 2.1.2) /71/. Das dabei gebildete Spaltprodukt C3b bindet an der Biomaterialoberfläche.
Als Hinweis auf die Hämokompatibilität des Biomaterials können die Konzentrationen der
Produkte C5a und C3a dienen.
Materialien, die das Komplement stärker aktivieren, werden meist auch als thrombogener
betrachtet, da die Komplementaktivierung eng mit der Aktivierung von Thrombozyten, Leuko-
Abb. 2.10: Nach Proteinanlagerung 
beginnt die Aktivierung plasmatischer 
und zellulärer Blutelemente
Werkstoffoberfläche
Proteinschicht
Thrombozyten
Komplement Gerinnung
Aktivierung
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zyten und der plasmatischen Gerinnung verknüpft ist /75/. Bei den Thrombozyten wird bei-
spielsweise die α-Granula-Ausschüttung und die Bildung von Mikropartikeln verstärkt /76/.
Auch Erythrozyten werden durch Kontakt mit Fremdmaterial zur Adhäsion stimuliert. Es
kommt zu Einschlüssen in die gebildeten Fibrinthromben und kann mit anschließender Freiset-
zung von ADP zur Hämolyse kommen.
Zu den charakteristischen Oberflächeneigenschaften zählt auch die Topologie. Mit zunehmen-
der Rauhigkeit steigen Hämolyse und Thrombozytenadhäsion an, wie Umezu /77/ und Tsun-
oda /78/ unter Strömungsbedingungen nachwiesen. Für Mittenrauhwerte von Ra < 4 µm
konnte Monroe keinen nennenswerten Einfluß auf die Hämolyse feststellen /79/, so daß in der
vorliegenden Arbeit definierte möglichst glatte Oberflächen unterhalb dieser Schwelle ange-
strebt werden (vgl. Kap. 3.3).
Zu den schädigenden Effekten an einer Phasengrenzfläche kann neben dem Werkstoffkontakt
auch der Luftkontakt gehören. Die diesbezüglichen Zusammenhänge sind bis heute nicht voll-
ständig untersucht. Ausgedehnter Luftkontakt gilt aber als blutschädigend /38, a/. Um solche
Sekundärschädigungen zu vermeiden, werden die Versuche mit dem Schersystem weitestge-
hend ohne Blut-Luft-Kontakt durchgeführt.
Thermische Hämolyse
Bei der direkten thermischen Schädigung von Blut durch unphysiologische Temperaturen muß
von einer Veränderung der Membranproteine ausgegangen werden. Paul faßt den heutigen
Kenntnisstand dazu zusammen /38/. Demnach ist für Humanblut oberhalb von etwa 46°C mit
Hämolyse zu rechnen. Bei In-vitro-Versuchen mit Labormustern von Blutpumpen trat Hämo-
lyse erst bei mehr als 50°C auf, wie Marseille zeigte /126/. Als Ursache wird ein erhöhter K+-
Ionen-Austritt aus den Zellen vermutet (vgl. S. 19). Solche Temperaturwerte sind somit in der
Apparatur zu vermeiden (vgl. Kap. 3.4).
Osmotische Hämolyse
Bei der osmotisch bedingten Schädigung veränderen Konzentrationsverschiebungen im
Umgebungsmedium den Wassertransport durch die Membran. Die Erythrozyten können dann
aufgebläht werden oder schrumpfen. Die Verwendung von isotoner Kochsalzlösung (0,9 %)
als Füllflüssigkeit für die Versuchsapparatur verhindert, daß Blut mit Medien anderer Salzkon-
zentration in Kontakt kommt, so daß osmotische Hämolyse hier nicht auftritt (vgl. Kap. 4.1.2).
Die in der Literatur vorhandenen Untersuchungen zur osmotischen Hämolyse /z. B. 81, 82, 83/
können jedoch Hinweise über den prinzipiellen Schädigungsverlauf von Erythrozytenpopula-
tionen bei zunehmender Beanspruchung aufzeigen. Dazu werden die Erythrozyten in einer
hypotonen Lösung suspendiert, die schrittweise weiter verdünnt wird, so daß die Tonizität
abfällt und die Zellen nach und nach hämolysieren. Aus den Hämolysemeßwerten läßt sich
über ein Modell nach Orcutt ein symmetrischer, sigmoider Schädigungsverlauf entsprechend
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der komplementären Fehlerfunktion bestimmen, der von der Fragilitätsverteilung der Mem-
bran bestimmt wird (Abb. 2.11) /82, 83/: 
(Gl. 2.6)
p1 NaCl-Konzentration bei 50 % Hämolyse
p2 Maß für die Streubreite 
Ähnliche Traumatisierungsuntersuchungen an nach Zellalter aufgetrennten Subpopulationen
eines Spenders zeigen, daß die ’alten’ Zellen schon bei moderateren Tonizitäten hämolysieren
als die ’jungen’ /84/. Die geringere Deformationsfähigkeit und die Veränderungen der Zell-
membranen mit zunehmendem Zellalter (vgl. S. 9) sorgen für eine geringere Resistenz gegen-
über äußeren Beanspruchungen.
Abb. 2.11: Osmotische Hämolyse: (a) Hämolyseanstieg Hf(ξ) nach Gl. 2.6 bei abnehmender 
NaCl-Konzentration für Humanblut (n= 40 Spender) nach /83/. Als Modell liegt eine 
Membranfragilitätsverteilung fd(ξ) über alle Zellen aller Spender in Form der 
Gauss’schen Glockenkurve zu Grunde /82, 83/
(b) Hämolyseanstieg für nach Zellalter aufgetrennte Subpopulationen eines Spenders 
(modifiziert nach /84/; vgl. auch S. 9)
Chemische Hämolyse
Bei der chemischen Hämolyse greifen fettlösende Substanzen die Membran an und machen sie
anfälliger für die Porenentstehung. Während der hier durchgeführten In-vitro-Versuche werden
keine solchen Substanzen eingesetzt. Im Anschluß an die Versuche ist nach einer Reinigung
mit Proteinlösern durch sorgfältige Spülung der Apparatur mit destilliertem Wasser gewährlei-
stet, daß keine potentiell hämolysierenden Reststoffe im System verbleiben (vgl. Kap. 4.1.2).
2.2.2 Deformationsverhalten von Erythroyzten
Grundsätzlich betrifft die mechanische Belastung von Blut alle Komponenten. Bei Erythrozy-
ten scheint allerdings der werkstoffmechanische Zusammenhang zwischen der aufgeprägten
Belastung, der Membrandehnung und der resultierenden Schädigung am ehesten herzustellen
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zu sein. Thrombozyten, Leukozyten oder plasmatische Systeme antworten auf einen mechani-
schen Reiz in erster Linie mit einer komplexen biochemischen Antwort.
Bei Erythrozyten lassen sich die in der Literatur vorhandenen Arbeiten (Abb. 2.12) zu den
Mechanismen und Auswirkungen mechanischer Belastungen grob in drei Kategorien einteilen:
• Theoretische Ansätze und experimentelle Untersuchungen zum Verformungs- und 
Bewegungsverhalten der Membran oder einzelner bzw. endlich vieler Erythrozyten 
respektive ihrer mechanischen Ersatzsysteme  dieses Kapitel.
• Konzeptionelle Ansätze zum generellen Traumatisierungsverhalten von 
Erythrozytenpopulationen (z. B. zur Akkumulation von subhämolytischen Traumata im 
Strömungsverlauf) Kap. 2.2.3
• Experimentelle Untersuchungen und empirische Modelle zur Freisetzung von Hämoglobin 
unter verschiedenen Strömungssituationen bei Erythrozytenpopulationen Kap. 2.2.4
Klaus bzw. Paul geben über das hier Dargestellte hinaus einen ausführlicheren Überblick /b,
38/.
Abb. 2.12: Einordnung der in der Literatur vorhandenen Untersuchungen zum Belastungs-, 
Deformations- und Traumatisierungssverhalten von Erythrozyten oder ihren Popula-
tionen bei mechanischer Belastung
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Verformungen von Zellgestalt und Zellmembran
Bei der Exposition von Erythrozyten in einem äußeren Kräftefeld verformen sich die Zellen
aufgrund ihres Oberflächen-/ Volumenverhältnisses zunächst sehr stark in ihrer Gestalt. Dann
wirken primär Scherspannungen  in der Membran. Sobald jedoch ein bestimmter Deforma-
tionsgrad erreicht wird, steigen die Dehnspannungen  sehr rasch an und die Flächendeh-
nung der Membran beginnt.
Nach einer Belastung ohne Flächendilatation stellt sich die reversible Gestaltrückverformung
in der Rückstellzeit tc (shape recovery time) ein. Sie zeigt, wie schnell die Zellform bei zeitlich
wechselnder Last antwortet. Definiert wird tc über:
; mit dem Verhältnis von Zelllänge zu -breite: D = L/B (Gl. 2.7)
Verschiedene Autoren ermittelten je nach Methode und Bedingungen Rückstell- aber auch
Verformungszeiten bei Aufbringen der Last von ca. 100-140 ms /85, 86, 87, 88/.
Einer Flächenausdehnung wird ein um den Faktor 104 größerer Widerstand entgegengesetzt,
als bei Scherverformung ohne Flächendilatation /85/. Aufgrund der höheren Steifigkeit gegen-
über Flächendehnung ist denkbar, daß diese Rückstellzeiten deutlich kürzer ausfallen, was
jedoch in der Literatur nicht belegt ist.
Die Kompositstruktur der Erythrozytenmembran (vgl. auch Kap. 2.1.1) ist im Detail erst seit
den 1980er Jahren bekannt. Erst im Anschluß daran haben sich Arbeiten mit Einzelaspekten
der Membranmechanik oder dem Verformungsverhalten polymerer Netzwerke beschäftigt
/z. B. 90, 91, 92, 93, 94, 98, 100, 101, 102/. Ferner existieren viele Arbeiten zum modellhaften
Deformationsverhalten von flexiblen Partikeln, wie Tropfen oder Kapseln, wobei frühe Arbei-
ten von Taylor und Richardson als Ausgangspunkte dieser Betrachtungen gelten /z. B. 95, 96,
97, 99, 103/.
Dennoch existiert bis heute keine durchgängige, quantitative Beschreibung der Abhängigkei-
ten von extern aufgeprägtem Kraftfeld über die Spannungen in der Membran bis hin zu den als
Funktion der Zeit entstehenden Dehnungen oder molekularen Umbauvorgängen. Als Haupt-
schwierigkeiten dürfen vermutet werden:
• enorme Formänderung (Deformationsfähigkeit)
• ausgeprägte Eigenschaftsanisotropie aufgrund der Ausrichtung der Spektrinketten während 
der Verformung
• Phasenverschiebung zwischen Belastung und Beanspruchung (wegen Viskoelastizität)
• Abhängigkeit der Membraneigenschaften von der Verformungsgeschwindigkeit (wegen 
Viskoelastizität)
Im Strömungsfeld kommt hinzu:
• ein äußeres Fluidscherfeld führt in der Membran zu lokal unterschiedlichen Spannungen. 
Es liegt keine ideal biaxiale Membrandehnung vor
σS
σD
D t( ) D t∞( )–
D t0( ) D t∞( )–-------------------------------- e
t tc⁄–=
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• die Membran dreht sich aufgrund von Rotationsbewegungen unter dem von außen 
aufgeprägten Belastungsmuster hinweg
• der hohe Partikelvolumenanteil bei Vollblut verändert das Kräftefeld nahe den Zellen 
permanent 
Membranmodell nach Rand
Das grundsätzliche viskoelastische Verhalten der Membran bei Flächendehnung muß und kann
daher in erster Näherung nach wie vor mit einem klassischen Ansatz beschrieben werden, der
diese als homogenes isotropes Kontinuum betrachtet. Rand bestimmte auf Basis des 4-parame-
trigen Burgers-Modells (Abb. 2.13) Materialkennwerte bei biaxialer Flächendehnung
(Tab. 2.6). Dazu beobachtete er das Zerreißen der Membran beim Einsaugen in eine Mikropi-
pette /104/. Mit verbesserter Meßtechnik stellte Waugh bei ähnlichem Aufbau schon bei gerin-
gerer Flächendehnung Hämolyse fest /105/.
Abb. 2.13: 4-parametriges Feder-Dämpfer-Modell der Erythrozytenmembran mit Membran-
spannung σM  und Dehnungsantwort εM  (modfiziert nach /106/)
Der Verlauf der Dehnung als Sprungantwort auf eine konstante Spannung (Abb. 2.14, 1a, 1b)
wird als Lösung einer Differentialgleichung 2. Ordnung (Gl. 2.8) durch Gl. 2.10 beschrieben. 
Bei sinusförmigen Anregungen (3, 4) oder wenn
die konstante Spannung allmählich aufgebracht
wird (2), erhält man Dehnungsverläufe wie in
Abb. 2.14b. Da die Lösungen der Differentialglei-
chung Gl. 2.8 für diese Anregungsformen kompli-
zierter ausfallen als für die Sprungfunktion, werden
sie hier numerisch über ein Runge-Kutta-Verfahren
mit dem Solverprogramm Maple® bestimmt. Die
Materialkennwerte von Waugh wurden trotz ver-
meintlicher Abhängigkeit von der Dehngeschwin-
digkeit als konstant angenommenen.
(Gl. 2.8)
mit den E-Moduln  und Viskositäten :
; ; ; (Gl. 2.9)
und der Lösung der DGL bei Aufgabe einer Sprungfunktion /106/:
(Gl. 2.10)
σM p1σ· M p2σ·· M q1ε· M q2ε··M+=+ +
E1 , E2 η1 , η2
p1
η2
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Tab. 2.6: Materialkennwerte der
Erythrozytenmembran entsprechend 
Gl. 2.8 nach Rand /106/ und Waugh /105/
Parameter Nach Rand Nach Waugh
E1 [N/m
2] 6,3·106 8·107
E2 [N/m
2] 6,3·106 9·107
η1 [Pa·s] 7,9·105 1·107
η2 [Pa·s] 1,6·109 2,1·1010
∆A/Aa [%]
a. Flächenausdehnung der Membran, 
bei der die Zelle hämolysiert
17 6,4
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Die berechneten Dehnungsantworten
zeigen, daß sich das Dehnungsaus-
maß bis etwa 0,5 s deutlich von län-
geren Zeiten unterscheidet. Die
Dehnung kann der Spannung zwar
ohne merkliche Verzögerung in der
Phase folgen, nicht jedoch in der
Amplitude.
So wird klar, warum es lohnenswert
erscheint verschiedene zeitkonstante
und zeitvariante Belastungsmuster,
wie sie bei der Passage von techni-
schen blutführenden Systemen auftre-
ten (vgl. Kap. 3.1) experimentell auf
ihr Schädigungspotential zu untersu-
chen.
Allerdings ist zu beachten, daß sich
die Belastungen in zeitkonstanten und
zeitvarianten Strömungsfeldern auf-
grund der genannten Schwierigkeiten
bei der Zuordnung von äußeren Fluid-
schubspannungen und inneren Mem-
branspannungen nicht unmittelbar mit
diesem Modell korrelieren lassen. Die
prinzipiellen Auswirkungen in der
Membran liefern jedoch Hinweise für
die Versuchskonzipierung und die
Ergebnisinterpretation (vgl. S. 134).
2.2.3 Konzepte zum Traumatisierungsverhalten von Erythrozytenpopulationen
Konzeptionelle Arbeiten zum Zusammenhang zwischen Belastungen und Schädigungen kön-
nen Anhaltspunkte für eine mathematische Modellierung des Schädigungsverhaltens bieten.
Yeleswarapu schlägt einen Ansatz vor, der auch die subletale Schädigung akkumulativ berück-
sichtigt /20/. Jeder Spannungszustand entlang einer Stromlinie verändert den „Gesundheitszu-
stand“ der Zelle (vgl. S. 10), bis sie bei Erreichen eines Schwellwertes  hämolysiert:
(Gl. 2.11)
Schädigungsrate  (Zunahme sublethaler Schädigung)
Abb. 2.14: Berechnete Dehnungsantwort der
Erythrozytenmembran nach dem Burgers-Modell
bei verschiedener Spannungsbeaufschlagung  
(Materialkennwerte nach Waugh /105/)
Konstante Spannung σM sprungartig aufgebracht
Konstante Spannung σM aufgebracht wie      
Sinuswechselspannung (3 Hz) mit σmax = σM 
Sinuswechselspannung (9 Hz) mit σmax = σM 
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Schwellwert  (Hämolyse)
Momentanes Schädigungsniveau S(t) 
Die Schädigungsrate  hängt vom momentanen Schädigungsniveau S(t) und der aktuellen
Spannung  ab. Der Term  stellt die Restlebensdauer der Zelle dar. Er führt dazu,
daß die Schädigungsrate mit steigendem Schädigungsniveau nicht-proportional zunimmt. Die
Abhängigkeit vom Spannungsgradienten wird vernachlässigt. Die Werte für τF0, r, k wurden
von Yeleswarapu jedoch nicht bestimmt und nur für den Fall konstanter Spannungen als
Lösung der DGL (Gl. 2.11) ein allgemeiner Potenzansatz angegeben:
,   mit τ(t) = τ* = cst (Gl. 2.12)
K: Konstante, die aus r, k, τF0 und der Anfangsschädigung D0 gebildet wird
tc: kritische Belastungszeit
Einen anderen Ansatz wählt Bludszuweit, die das turbulente Strömungsfeld einer Zentrifugal-
blutpumpe mittels numerischer Simulation untersucht /109/. Für zeitlich wechselnde Belastun-
gen orientiert sich das Modell an der Theorie der Betriebsfestigkeit schwingbeanspruchter
Bauteile aus konventionellen Werkstoffen. Die berechneten Spannungsverläufe werden mittels
eines Bereichszählungsverfahrens in Schwingungsgrundformen bestimmter Amplitude klassi-
fiziert (Klasse i). Nach der Schadensakkumulationshypothese von Palmgren und Miner hängt
die Schädigung dann in der jeweiligen Klasse i linear von der Lastspielzahl ni ab, bis bei der
Lastspielzahl Ni Versagen eintritt. 
Experimentell wurde das Modell jedoch nie im für Blutpumpen typischen Bereich konkreti-
siert. Ziel wären entsprechend den konventionellen Werkstoffen Wöhlerdiagramme für Blut.
Problematisch an diesem Ansatz ist, daß jede Klassifizierung aus der klassischen Betriebsfe-
stigkeitsanalyse die Information über die zeitliche Aufeinanderfolge der Belastungsschwan-
kungen vernachlässigt /110/. Gerade für die viskoelastische Erythrozytenmembran stellt dies
eine potentiell unzulässige Vereinfachung dar.
2.2.4 Experimentelle Untersuchungen zur Hämoglobinfreisetzung
Es existieren eine ganze Reihe von experimentellen
Arbeiten zur Hämoglobinfreisetzung in Strömungsfel-
dern. Dabei können auf die Blutzellen im Allgemeinen
nicht nur Scher- oder Dehnkräfte wirken, sondern auch
Stoß-, Reibungs- oder sogar Kavitationskräfte, die hier
aber keine weitere Betrachtung finden sollen.
Die Untersuchungen lassen sich in turbulente und lami-
nare, sowie in zeitkonstante und zeitvariante Belastungen
unterteilen (vgl. Tab. 2.7). 
Sc
S· t )(
τF Sc S t )(–
tc τ*( )r K=⋅
Abb. 2.15: Wirkungskette von
fluidmechanischer Belastung zu 
Hämolyse
Fluidspannung σF
Membranspannung σM
Membrandehnung εM
Hämolyse bei εkrit
Geschwindigkeitsgradient du/dx
Zellelongation L/B 
Strömungsfeld
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Tab. 2.7: Untersuchungen zur scherspannungsbedingten Traumatisierung von Erythrozyten
Prinzipa
a. wenn nicht anders angegeben, wurde Vollblut von Schweinen verwendet
Ergebnis  bei τb [Pa]
b. im laminaren Fall: Schubspannung, im turbulenten Fall: Reynoldsspannung /112, 145/
tB [s]
Kapillare Hämolyse eher durch Materialkontakt bestimmt < 300 > 0,27
Bemerkung: Wegen des Fåhraeus-Lindqvist-Effekts (vgl. Kap. 2.1.5) läßt 
sich die wirkende Schubspannung nur schlecht bestimmen
Autoren: Bacher /114/
und Keshaviah /115/ 
Mikrospalt
(0,1 mm)
Zellvolumenverlust (Beginn oberhalb ca 400 Pa): 400 - 
8000
10-2-10-4 
Bemerkung: Hochverdünnte aber hochviskose Erythrozytensuspension 
(60fache Plasmaviskosität). Der Volumenverlust wird mikro-
skopisch aus den Zellabmessungen ermittelt. Der Zusammen-
hang zwischen Volumenverlust und Hämolyse ist nicht 
eindeutig, da auch Zellwasser abgepreßt werden kann.
Autor: Lambert /33/
Couette-
Strömung
(0,1 mm)
Hämolyse (IH, vgl. Kap. 4.2.1): < 255 < 1
Bemerkung: Resuspendiertes Erythrozytenkonzentrat Autoren: Wurzinger /117/ 
und Giersiepen /118/
Couette-
Strömung
(0,1 mm)
Hämolyse: < 255 < 1
Bemerkung: Frisches, heparinisiertes Schweineblut <=> Die Hämolyse 
liegt teils bis ca. 300% niedriger als bei Wurzinger.
Autor: Heuser /119/
Couette-
Strömung
Die Hämolysewerte fallen sehr viel niedriger aus als nach
Giersiepen/Wurzinger
< 450 < 1
Bemerkung: Details siehe Kap. 2.2.5 Autor: Paul /38/
oszillieren-
der Draht/  
Gasblase 
(turbulent)
Hämolyse 450-
560
10-3-10-4
Bemerkung: Strömungsfeld hochgradig inhomogen/ schlecht berechenbar. 
Es sind keine definierten Belastungsverhältnisse angebbar. 
Die Fremdoberfläche kann einen zusätzlichen Einfluß haben.
Autoren:
Williams und Rooney /51/
Flüssig-
keitsjet 
(turbulent)
Hämolyse 4000 10-5
Bemerkung: Strömungsfeld inhomogen wie bei Draht oder Gasblase Autoren: Forstrom und 
Blackshear /113/
Kegel-
Kegel, 
oszillierend
(laminar)
Bei mehreren Minuten Expositionszeit führen Schwellbela-
stungen (τmax = τcst) oberhalb 0,5 Hz zu höherer Hämolyse 
als zeitkonstante Scherspannungen
< 3,6 300-600
Bemerkung: Autor: Hashimoto /120/
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Bei turbulenten Strömungen werden meist die sogenannten Reynoldsspannungen als Bela-
stungsmaß angegeben /145/. Dabei handelt es sich jedoch nicht um wahre viskose Kräfte, son-
dern um konvektive Beschleunigungsterme, die aus den stochastischen
Schwankungsbewegungen der Geschwindigkeit und des Druckes stammen. Der Begriff
„Spannungen“ rührt von ihrer Wirkung auf das Geschwindigkeitsprofil her. Jones schlägt alter-
nativ die Dissipationsrate als Belastungsmaß vor und zeigt, daß kritische Belastungen bei ver-
schiedenen Autoren in der Literatur im laminaren und im turbulenten Fall in einem ähnlichen
Bereich liegen, wenn der Einfluß der bei turbulenten Untersuchungen meist deutlich kürzeren
Belastungszeiten berücksichtigt wird /112/. Jones betont, daß auch im turbulenten Fall vermut-
lich die Bedeutung der zähigkeitsbedingten Scherung für die Schädigung (Hämolyse) im Vor-
dergrund steht. Es ist jedoch anzumerken, daß bis heute die Wirkung der verschiedenen
Größen, die die Turbulenz beschreiben, immer noch sehr unzureichend untersucht ist.
In Blutpumpen treten neben laminaren unter Umständen auch turbulente Anteile auf /145/.
Apel konnte zeigen, daß bei einer Mikroaxialblutpumpe in den Schaufelkanälen eine leicht tur-
bulente Kernströmung vorliegt. In den wandnahen Regionen, dort wo die höchsten Fluidscher-
spannungen herrschen, bestimmen hingegen laminare Grenzschichten das Strömungsfeld.
Diese Aspekte werden in Hinblick auf die vorliegende Arbeit in Kap. 3.1, 3.7 und 3.8 vertieft
behandelt. Aufgrund der im Bereich hoher Belastungen laminaren Verhältnisse und wegen der
Schwierigkeiten bei der kausalen Zuordnung von Turbulenzparametern zu Schädigungsdaten
wird im Rahmen dieser Arbeit vorwiegend der Einfluß laminarer Zustände untersucht.
Um in laminarer Strömung zeitkonstante Scherkräfte auf Blut aufzubringen, nutzen viele
Arbeiten Rotationskörper. Kegel-Platte-Systeme zählen dazu, können jedoch bei hohen Scher-
raten unerwünschte Radialströmungen aufweisen /116/. Auch Couette-Anordnungen, wie das
hier eingesetzte, wurden vielfach verwendet. Häufig wurden dabei jedoch nur niedrige Schub-
spannungen bei langen Belastungszeiten (mehrere Minuten) untersucht. Wie Tabelle 2.7 zeigt,
weisen die Arbeiten teils erhebliche Unterschiede im Schädigungsergebnis auf, was ein Ziel
der vorliegenden Arbeit begründet.
Zwei Untersuchungen, die einen Teil des für Blutpumpen relevanten Belastungsbereiches
abdecken, wurden von Wurzinger und Heuser an einer axial durchströmten Couette-Apparatur
durchgeführt /117, 119/. Auch die vorliegende Arbeit basiert auf einer solchen Anordnung.
Dabei wird in einer stabilen laminaren Schichtenströmung über dem gesamten Spalt abhängig
von der Drehzahl n eine zeitkonstante Schubspannung τF erzeugt. Über den Volumenstrom
kann die mittlere Verweilzeit respektive Belastungszeit tB festgelegt werden. Besonderes
Merkmal der Apparatur von Wurzinger ist die Verwendung von Kohledichtungen, um die
Scherkammer nach außen hin abzutrennen. Giersiepen stellte auf der Datenbasis von Wurzin-
ger eine der wenigen existierenden empirischen Schädigungsfunktion auf (vgl. Tab. 2.7). Die-
ses Modell wird heutzutage bei Abschätzungen z. B. in Strömungssimulationen fast
ausschließlich verwendet.
Zeitvariante Scherspannungen in laminarer Strömung applizieren nur sehr wenige Arbeiten
/120/. Hohe Wechselspannungen im pumpentypischen Bereich fehlen völlig.
V·
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2.2.5 Untersuchungen zur Hämolyse in einer Couette-Strömung
Paul entwickelte eine Couette-Apparatur zur Schädigungsuntersuchung von Schweineblut in
laminarer Strömung /38/. Da auch die vorliegende Arbeit auf dem Prinzip dieses Versuchsauf-
baus basiert, folgt eine Beschreibung des Systems und der Ergebnisse von Paul.
Aufbau der Versuchsanordnung
Ähnlich wie beim Aufbau nach Wurzinger bildet ein rotierender Innenzylinder mit einem still-
stehenden Gehäuse in einem Spalt konstanter Weite ein einfaches Scherfeld (Abb. 2.16). Das
Blut wird der Apparatur tangential zugeführt, verteilt sich in einem Verteilkanal und tritt
anschließend in den Scherspalt ein. Auf spiralartigen Bahnlinien passiert es ihn, trifft in den
äußeren Sammelkanälen auf ein Dichtfluid und verläßt zusammen mit diesem das System.
Im Gegensatz zu den bei Wurzinger verwendeten Festkörperdichtungen, setzt Paul eine Fluid-
dichtung ein. Das Fluid (Perfluorkarbon) gilt als chemisch und metabolisch inert und verteilt
lokale Temperaturspitzen, die friktionsbedingt an den Kontaktflächen zwischen rotierenden
und stillstehenden Bauteilen auftreten. Da das Blut nur mit dem Dichtfluid, nicht jedoch mit
axial weiter außen liegenden Polymerdichtungen in Kontakt kommt, wird eine thermische
Blutschädigung vermieden, wie Paul zeigen konnte (vgl. auch Kap.3.6). 
Die gute Phasentrennung zwischen Blut und Dichtfluid verhindert das Vermischen und Ver-
dünnen der Blutproben und erlaubt die unmittelbare Probennahme.
Abb. 2.16: (a) Funktionsprinzip der Couette-Apparatur nach Paul zur Applikation
zeitkonstanter Scherspannungen (modifiziert nach Paul /38, 121/)
(b) Geschwindigkeitsprofil in Umfangsrichtung
(c) Geschwindigkeitsprofil in Axialrichtung
δ
Ra
Ri
δ
Welle
Gehäuse
ω
ϕ
d
GehäuseWelle
Vax
δ
b
c
a
y
r R a R i
V·
V·
H
Blut
Sammelkanal
Sammelkanal
Verteilkanal
Scherspalt
Scherspalt
2.2 Ursachen und Wirkungen der Bluttraumatisierung
31
Charakterisierung der Strömungsverhältnisse im Couette-Spalt
Der Innenzylinder rotiert mit Drehzahlen von bis zu nmax = 6000 min-1. Im Scherspalt bildet
sich in Umfangs- und Axialrichtung bei kontinuumsmechanischer Betrachtung eine in guter
Näherung einfache Schichtenströmung aus.
Bei sehr kleinen Spaltweiten
(Gl. 2.13)
hat das Geschwindigkeitsprofil in Umfangsrichtung einen linearen Verlauf (Abb. 2.16b) und
die Schergeschwindigkeit oder Scherrate  nimmt über den Spalt einen konstanten Wert an:
; mit (Gl. 2.14)
Als Fließgesetz kann, wie einleitend dargestellt, der Newtonische Ansatz mit konstanter Vis-
kosität verwendet werden (vgl. Gl. 2.2, S. 13). Abhängig von der Drehzahl erhält man die
Schubspannungsbelastung  des Blutes:
; mit  (vgl. S. 15) (Gl. 2.15)
Bei den geometrischen Verhältnissen der Apparatur konnten von Paul so Schubspannungen bis
maximal 450 Pa untersucht werden. 
Die mittlere Belastungsdauer tB kann unabhängig von der Belastungshöhe über den
Blutvolumenstrom  eingestellt werden. Dies stellt einen wesentlichen Vorteil gegenüber
Untersuchungen an Rotationsblutpumpen dar, da dort Volumenstrom und Drehzahl miteinan-
der verknüpft sind.
; mit der Scherspalthöhe H (Gl. 2.16)
Paul gibt für die verwendete Blutzufuhr mittlere Belastungszeiten von tB =25 ms - 1238 ms an.
Tatsächlich liegt jedoch eine Verweilzeitverteilung vor, da der Volumenstrom in axialer Rich-
tung ein parabolisches, nahezu symmetrisches Geschwindigkeitsprofil ausbildet (Abb. 2.16c
und Kap. 3.9).
Die Schubspannungen aufgrund der axialen Geschwindigkeitsgradienten sind im Vergleich zur
Umfangsrichtung sehr klein. Bei dem in der vorliegenden Arbeit untersuchten maximalen
Volumenstrom von ca. 160 ml/min betragen sie an der Spaltwand etwa 24 Pa, so daß ihr Anteil
nicht in die Belastungsbetrachtung einbezogen wird und die Schubspannungsbelastung über
den gesamten Spalt als konstant angesehen wird.
Mittels Strömungssichtbarmachung bei einem auf Blutviskosität eingestellten Wasser-Glyce-
rin-Gemisch konnte Paul ergänzend zu theoretischen Abschätzungen zeigen, daß tatsächlich
δ Ra Ri mittlerer Radius Rm«– Ri Ra+( ) 2⁄= =
γ·
γ· yd
dvϕ cst ωRmδ----------= = = ω 2πn=
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die angestrebte einfache laminare Schichtenströmung vorliegt. Sekundärströmungen wie z. B.
laminare Taylorwirbel traten nicht auf (vgl. auch Kap. 3.4 und 3.8) /38/.
Hämolyseergebnisse an Schweineblut
Mit der beschriebenen Couette-Apparatur führte Paul Hämolyseuntersuchungen mit Schwei-
neblut durch /38/. Abhängig von zeitkonstanter Schubspannung und mittlerer Belastungszeit
stellte er teils um Größenordnungen niedrigere Werte fest als Wurzinger und Heuser
(Abb. 2.17). Daß das Modell nach Giersiepen die Schädigung überschätzt, bestätigen auch
Arbeiten von De Wachter, Verdonck und Schima an rohrartigen Strömungen /124, 125/.
Da die Apparatur an Hand der zuvor bekannten Schädigungsuntersuchungen ausgelegt wurde,
konnte bei zeitkonstanten Schubspannungen bis 450 Pa nur der Hämolysebeginn bei langen
Belastungszeiten (>620 ms) detektiert werden. Der für die Entwicklung eines mathematischen
Ansatzes zur Berechnung der Hämolyse essentielle weitere Schädigungsverlauf konnte von
Paul nicht untersucht werden. Die vorliegende Arbeit modifiziert das Schersystem unter ande-
rem dahingehend, daß auch höhere zeitkonstante Schädigungsbereiche erfaßt werden können
und der Einsatz von Humanblut möglich wird (vgl. Kap. 3.2 und 3.4).
Abb. 2.17: Hämolysebeginn von zitratisiertem Schweineblut bei zeitkonstanter Schubspan-
nungsbelastung /38/. Zum Vergleich der berechnete Hämolyseverlauf nach dem empi-
rischen Modell von Giersiepen/Wurzinger (Tab. 2.7, S. 28). Zur Definition des 
Hämolyseindex IH vgl. S. 114.
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2.2.6 Reaktionen der Thrombozyten bei Scherbelastung
Außer durch Kontakt zu Fremdmaterialien werden
Thrombozyten auch durch Scherkräfte gereizt. Es
kommt abhängig von der Scherbelastung τ und der
Expositionszeit tB zu Aggregation, Adhäsion, Aus-
schüttung von Zellinhaltsstoffen, Lyse und Zerteilung
der Aggregate bis hin zur Fragmentierung der Zellen
(Mikropartikel, Abb. 2.18). Die zu Grunde liegenden
Mechanismen entsprechen weitestgehend den in
Kap. 2.1.1 geschilderten. Statt einer Kontaktreizung
werden die Zellen nun mechanisch aktiviert. Einen
Überblick über Untersuchungen zu strömungsindu-
zierten Einflüssen gibt Tab. 2.8.
Während bei den Erythrozyten meist die Hämolyse
erfaßt wird, existieren beim Thrombozytenstatus je
nach Aspekt sehr viele verschiedene Parameter
(Tab. 2.9). Details dazu finden sich im Blutanalytik-
und Ergebniskapitel (Kap. 4.2 und 5.2). 
Wie Tab. 2.8 zeigt, untersuchen die meisten Arbeiten den Einfluß von niedrigen Schubspan-
nungen (< 30 Pa) bei langen (> 60 s) Belastungszeiten. Teils sind dabei deutliche Traumatisie-
rungen festzustellen. Vermutlich spielt der Materialkontakt dann eine zunehmende Rolle, wenn
auch durch die Strömungsbedingungen moduliert.
Abb. 2.18: Bildung von thrombo-
zytären Mikropartikeln /2/
Mikropartikel
Thrombozyt
Abschnürung
0,5 µm
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Tab. 2.8: Untersuchungen zur scherspannungsbedingten Traumatisierung von Thrombozyten
Prinzipa
a. wenn nicht anders angegeben, wurde Vollblut verwendet
Ergebnis  bei/oberhalb τ [Pa] tB [s] Autor
Kegel-Kegel 
und
Kegel-Platte
Aggregation
Lyse
Mikropartikelbildung
5
10
25
300
300
300
Brown /122/ 
Kegel-Platte Abfall der Zellzahl (50%)
Abfall der Zellzahl  Oberflächen-
Volumen-Verhältnis
15 120 Alkhamis /123/
laminare Rohr-
strömung
Lyse 100
200
1,23·10-3
0,6-1,23·10-3
Forst (Mar-
seille /126/)
laminare
Couette-
Strömung
mit PRPb
b. PRP: Plättchenreiches Plasma; andere Zelltypen durch Zentrifugation abgetrennt
Abfall der Zellzahl (7%)
Aktivierung/Lyse (>1%)
vollständiger Verlust der
Aggregationsfähigkeit
57
57
170
255
170
0,027
0,7
0,113
0,007-0,027
0,7
Wurzinger 
/127/
Rotations-
viskosimeter
mit PRP
keine Unterschiede für
verschiedene Oberflächen-
Volumen-Verhältnisse
15-30 300 Anderson /128/
Kegel-Platte 
Vollblut/PRP
reversible Aggregation
irreversible Aggregation
1,2
8,1
300
300
Ruggeri /129/ 
Couette-
Strömung
Aktivierung und Aggregation 4,5 300 Glismann /130/
Kegel-Platte
mit PRP
Bimodale Veränderung der
Zellvolumenverteilung:
Bildung von Mikroaggregaten und 
Zellfragmenten
10 60 Slack /131/
Couette-
Strömung mit 
Taylorwirbeln
Abfall der Zellzahl (47%)
Aktivierung (PF4 Konz. 10fach)
Aggregation (12,5%)
Mikropartikelbildung (<1%)
2,2 1200 Körfer /136/
Kegel-Platte Mikropartikelbildung (MP)  5%
Aggregate aus je etwa 10-50 
Plättchen (PLT) 
Aggregate aus PLT-Ery. u. PLT-MP
14,4 100 Rhodes /132/
oszillierender 
Draht
Lyse 13 10-3 Williams /133/
oszillierende 
Rohrströmung
Lyse 2,6 1200 Yu /134/
Kegel-Kegel, 
sinusoidal
oszillierend
Abnahme der Geschwindigkeit des 
Thrombuswachstums mit Scher-
rate und Scherfrequenz
0,2-2,9 300-600 Hashimoto 
/135/
exzentrische, 
laminare
Couette-
Strömung
Aktivierung und Aggregation im 
Vergleich zu zeitkonstanten Bela-
stungen höher und mit steigender 
Schubspannungsamplitude höher
1,1-9,8 60-600 Glismannn 
/130/
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Tab. 2.9:   Auswahl an Parametern zur Untersuchung bestimmter Aspekte der Thrombozyten-
traumatisierung (bezüglich der Analytik hier bestimmter Parameter vgl. Kap. 4.2.2)
Häufig wird statt Vollblut plättchenreiches Plasma (PRP) verwendet. Das hat den Nachteil
einer potentiellen Vorschädigung durch den Aufbereitungsprozeß /130/. Ferner ist davon aus-
zugehen, daß die physikalische und biochemische Präsenz der Erythrozyten starken Einfluß
auf die Thromboyzten hat. Turrito wies nach, daß sich deren Adhäsion bei Anstieg des Häma-
tokrits von 10 % auf 40 % verfünffacht /137/. Auch Körfer beobachtet diesen Effekt /136/.
Von Wurzinger werden analog zu seinen Hämolyseuntersuchungen hohe Schubspannungen bei
PRP erzeugt. Giersiepen erstellt aus der resultierenden Freisetzung der Lactatdehydrogenase
(LDH) einen Potenzansatz, der die Thrombozytenlyse beschreiben soll /118/:
; τF=cst [Pa]; tB [s] (Gl. 2.17)
Zeitvariante Belastungen bei hohen Schubspannungen wurden bisher nicht gezielt untersucht.
Versuche mit Labormustern oder Ergebnisse von Tierversuchen sind in Tab. 2.8 nicht aufge-
führt, da sich die genauen Belastungen und die belasteten Volumina nicht genau angeben las-
sen. Marseille gibt einen guten Überblick zu thrombozytären Ablagerungseffekten und
verschiedenen Arten von gebildeten Thromben /126/. Kawahito bestimmt für diverse Zentrifu-
galblutpumpen die Zunahme der PF4-Konzentration (Aktivierungsmarker). Pro Pumpenpas-
sage werden demnach 0,1-0,3 ng/ml freigesetzt. Die Ausschüttung von β-Thromboglobulin (β-
TG) verhielt sich analog /138/. Für Schlauchkatheter bestimmte Rhodes nach 30 min bei
Wandschubspannungen von 3,6 Pa eine β-TG-Konzentration von etwa 103 ng/ml /140/.
Insgesamt wird bei Thrombozyten eine deutlich höhere Empfindlichkeit gegenüber mechani-
scher Belastung beobachtet als bei Erythrozyten /117, 138/, wobei sich diese Relation bei sehr
kurzen Belastungszeiten (< 100 ms) umzukehren scheint /138/.
Aspekt Erfassung
Proteinadsorption/-zusammensetzung Anfärbung,
Polyacrylamid-Gelelektrophorese SDS-PAGE
Adhäsion Zellzahl,
Lactatdehydrogenase LDH,
Elektronenmikroskopie
Aktivierung α-Granula-Ausschüttung (Plättchenfaktoren PF 3 und PF 4,β-Thromboglobulin β-TG, Antikörper CD62P, ...), Ausprägung 
von Oberflächenrezeptoren (Fibrinogenbindung, GPIIb-IIIa, ...)
Aktivierbarkeit Ausprägung von Oberflächenrezeptoren
nach Stimulierung mit z. B. ADP
Aggregation Zellzahl,
Zellgrößenverteilung (auch spezifisch mit Fluoreszenzmarkern)
Lyse LDH
Mikropartikelbildung Zellzahl
Zellgrößenverteilung (auch spezifisch mit Fluoreszenzmarkern)
∆LDH
LDH
---------------- [%] 3= 31 10 6– tB
0 77, τF3 08,  m3,08 s⋅ 5,39 kg3,08⁄[ ]⋅ ⋅ ⋅,
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2.2.7 Aktivierung des Komplements durch Scherbelastung
Die Aktivierung der Komplementkaskade gilt in der Literatur als Hinweis auf die Verträglich-
keit eines Materials. Welche Auswirkungen eine zusätzliche Scherexposition hat, ist bis heute
kaum untersucht. Rhodes stellt bis zu Wandschubspannungen von 3,6 Pa keine Zunahme der
Komplementaktivierung fest /140/. Bei extrakorporaler Zirkulation ist jedoch eine Komple-
mentaktivierung belegt. Loebe berichtet nach Einsatz von Links-Herz-Unterstützungssyste-
men von etwa 3-fach erhöhten Konzentrationen an C3a und C5a /141/. Dies läßt sich aber
aufgrund der vielen Einflußfaktoren in vivo nicht klar einer Scherinduzierung zuordnen. 
Da das Komplementsystem enge Querverbindungen zu den Thrombozyten und zum Gerin-
nungssystem besitzt, scheint die Untersuchung der Komplementaktivierung unter kurzzeiti-
gem Einfluß hoher Schubspannungen aufschlußreich.
Zusammenfassung 
• Eine Zelltraumatisierung kann durch verschiedene unphysiologische Einflüsse auf die 
Zellmembran verursacht sein (mechanisch, oberflächenphysikalisch, thermisch, 
osmotisch, chemisch). Andere Ursachen als die hier zu untersuchende 
strömungsmechanische Belastung müssen für das Testsystem ausgeschlossen oder 
eingegrenzt werden können.
• Die mechanische Erythrozytenschädigung wird vor allem durch die Verformbarkeit der 
Membran bestimmt. Diese setzt einer biaxialen Dehnung starken Widerstand entgegen. 
Die äußere Gestalt der Zellen läßt sich hingegen leicht und ausgeprägt deformieren.
• Die Erythrozytenmembran verhält sich viskoelastisch, d.h. die Dehnung folgt der 
Spannung u. a. als Funktion der Zeit und der Dehngeschwindigkeit. Konstante 
Belastungen lassen somit andere Schädigungsergebnisse erwarten als zeitvariante.
• Eine quantitative Schädigungsbetrachtung ausgehend von der Belastung von 
Einzelzellen ist bis heute unmöglich, stattdessen ist dazu ein empirischer Ansatz zu 
bevorzugen, der die Schädigung der Gesamtpopulation betrachtet.
• Couette-Anordnungen haben sich der Literatur nach bewährt, um Blut mit hohen 
Scherspannungen definiert zu beaufschlagen. An Schweineblut konnte gezeigt werden, 
das Erythrozyten weit belastbarer scheinen als früher angenommen. Dies erfordert eine 
Ausdehnung der Arbeits- und Untersuchungsbereiche.
• Strömungskräfte oder Fremdmaterialkontakt provozieren bei Thrombozyten Schutz- und 
Abwehrreaktionen des Körpers in Form von komplexen biochemischen Prozessen.
So scheint es bei Thrombozyten zu Aggregation, Adhäsion, Ausschüttung von 
Zellinhaltsstoffen, Lyse und Zerteilung der Aggregate bis hin zur Fragmentierung der 
Zellen (Mikropartikel) zu kommen. Die potentiell daraus entstehenden Thromben können 
zum Versagen des technischen System führen oder eine Embolie verursachen.
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3 System zur Erzeugung definierter zeitkonstanter
und zeitvarianter Grundbelastungsfälle
Wie einleitend dargestellt, liegt das langfristige Ziel der vorgestellten Untersuchungen in einer
Schädigungsprognose für blutdurchströmte künstliche Apparaturen. Zur Identifikation typi-
scher Belastungssituationen folgt daher zunächst exemplarisch eine Analyse der strömungsme-
chanischen Traumatisierungsbedingungen in den entsprechenden Strömungsfeldern. Im
Anschluß daran wird das entwickelte Schersystem vorgestellt und seine Eignung überprüft, die
identifizierten zeitkonstanten und zeitvarianten Belastungsmuster definiert abbilden zu kön-
nen.
3.1 Traumatisierungsbedingungen in Blutpumpen
In blutführenden technischen Systemen treten die schädigenden Einflußfaktoren in der Regel
simultan auf. Neben fremdkontaktbedingter und direkter thermischer Schädigung an erhitzten
Oberflächen /126/ wirken sich insbesondere die Strömungsverhältnisse negativ auf Blut aus.
Zusätzlich zur Einschränkung der Blutfunktionalität können Thromben oder Eiweißablagerun-
gen dem technischen Gerät so zusetzen, daß es spontan oder längerfristig zum technischen
Versagen kommt /126/. 
Da die Strömungsfelder solcher Systeme äußerst komplexer Natur sind, lassen sich mit Labor-
mustern nur integral Schädigungsaussagen machen. Eine ursächliche Zuordnung von einzel-
nen Geometrie- oder Strömungsabschnitten zu entsprechenden Schädigungswerten ist nicht
möglich. So ist nicht bekannt, welche Teilvolumina an welchen Stellen so beansprucht wurden,
daß ein bestimmter Schädigungsbeitrag entsteht. Dies erschwert ganz erheblich Verbesserun-
gen bei der Blutverträglichkeit der Systeme.
Wie gezeigt, läßt die Blutschädigung eine Abhängigkeit von der zeitlichen Abfolge strömungs-
mechanischer Belastungen erwarten (vgl. Kap. 2.2). Daher sollen typische Belastungsmuster
identifiziert werden, um sie mit der Scherapparatur isoliert untersuchen zu können.
Wie einleitend bereits bemerkt, treten strömungsmechanische Belastungen prinzipiell in allen
blutführenden Systemen auf. Jedoch überwiegt bei einigen Anwendungen - beispielsweise
Oxygenatoren - meist der Einfluß der Fremdoberflächen. Hohe strömungsmechanische Bela-
stungen treten vor allem bei Blutpumpen und künstlichen Herzklappen auf. Sie lassen sich
charakterisieren durch:
• Spannungszustand
• Maximalspannungen
• Expositionszeiten
• zeitliche Wechsel der Spannungen (Spannungsverläufe)
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Informationen über die Expositionszeiten und die zeitlichen Wechsel der Spannungen lassen
sich gewinnen, wenn die Passagewege (Stromlinien) bekannt sind. Dies ist mit Methoden der
numerischen Simulation (CFD: computational fluid dynamics) möglich.
Hier sollen exemplarisch Rotationsblutpum-
pen zur Analyse der Strömungsfelder ausge-
wählt werden, da in diesem Fall numerische
Simulationsrechnungen einfacher durchzu-
führen sind, als bei pulsatil, instationär arbei-
tenden Verdrängerpumpen oder
Herzklappen. Neben klassischen analyti-
schen oder experimentellen Methoden, bie-
tet die numerische Simulation die
Möglichkeit die im Strömungsfeld auftreten-
den Belastungssituationen abschätzen zu
können /144, 145/. Bis heute wurden aller-
dings ausschließlich kontinuumsmechani-
sche Rechnungen mit Blut als Newtonischem
Fluid durchgeführt. In Zukunft verspricht die
Berücksichtigung des Mehrphasencharakters
und der rheologischen Komplexität von Blut
die Abschätzungen verbessern zu können.
Die in der Strömung auftretenden laminaren
Fluidspannungen, die auf die Zellen wirken,
werden bei kontiuumsmechanischer Betrach-
tung, im allgemeinen Fall durch den Span-
nungstensor  respräsentiert. Dessen
Einzelkomponenten spiegeln die Scherraten
beziehungsweise Gradienten der Geschwin-
digkeit (u, v, w) im Raum (x, y, z) wieder:
; mit (Gl. 3.1)
Da der Druckanteil p (Normalspannungen), ebenso wie dynamische Änderungen des Drucks
(∆p/∆t bis 300 mmHg/s), als Über- oder Unterdruck sowohl für Erythrozyten als auch Throm-
bozyten als nicht blutschädigend gilt, bleibt er hier unbeachtet /3, 155, 156, 157/. Es ist aller-
Abb. 3.1: (a) CAD-Studie einer Mikroaxial-
blutpumpe zur Linksherzunterstützung mit 
einer Stromlinie durch das Kanalzentrum
(modifiziert nach: Impella Cardio-Systems AG, 
Aachen)
(b) Durch numerische Simulation berechnete
 Stromlinie, die 3-fach durch den Rotor-
Gehäuse-Spalt tritt (Montage zweier Rotor-
halbschalen) /b/
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dings zu erwähnen, daß diese Untersuchungen ohne „Vorspannung“ der Zellmembranen durch
eine starke Scherspannung aufgebracht wurden. Denkbar ist, daß es bei kombinierten Scher-
und Normalspannungen sehr wohl einen Einfluß des Druckanteils geben könnte. 
Die Scherspannungstensoren können über numerische Simulation an diskreten Punkten des
Strömungsfeldes bestimmt werden. So konnte für eine Mikroaxialblutpumpe (Abb. 3.1)
gezeigt werden, daß hohe Spannungsbelastungen besonders für die Blutvolumina auftreten, die
den Spalt zwischen Rotor (n = 30000/min, =4 l/min) und stillstehendem Gehäuse passieren
/b, 144/. Dabei kommt es häufig auch zu höchstbelasteten Mehrfachübertritten (Abb. 3.1b), die
dem Spannungsverlauf entlang der Stromlinie einen stark wechselnden Charakter verleihen. 
Zur Beurteilung des Spannungszustandes lassen sich die Tensoren mit Hilfe ihrer Eigenwert-
und Eigenvektormatrizen durch die drei Hauptspannungen ( ) ausdrücken und ent-
lang potentiell besonders schädigender Stromlinien auftragen (Abb. 3.2a) /b/.
Abb. 3.2: (a) Verlauf der Hauptspannungen (σ1, σ2, σ3) entlang einer Stromlinie mit 3-fachem 
Spaltübertritt, (b) Zugehöriger Mohrscher Spannungskreis und (c) Spannungszu-
stand an einem Fluidelement /173/. Entlang der Stromlinie herrscht nahezu ein einfa-
cher Scherspannungszustand mit der Schubspannung τ 
Charakeristisch für diese Spannungszustände ist, daß zwei Hauptspannungen entgegengesetzt
gleich groß sind und die dritte Komponente fast verschwindet. Damit liegt in guter Näherung
auf diesen Stromlinien ein einfacher Schubspannungszustand vor, der in einer einfachen
Schichtenströmung mit der Schubspannung τ abgebildet werden kann, so wie sie mit dem hier
eingesetzten Schergerät realisiert werden soll (vgl. folgende Kapitel):
;  bei Spaltstromlinien  =>   (Gl. 3.2)
V·
σ1 σ2 σ3, ,
σ1
σ2
σ3
Rotor
Gehäuse
Stromlinie
a b
c
σ
σ1 0 0
0 σ2 0
0 0 σ3
= σ
σ1 0 0
0 σ1– 0
0 0 0
0 τxy 0
τyx 0 0
0 0 0
= =
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Dieses Ergebnis entspricht der Vorstellung, daß hohe Fluidspannungen primär dort auftreten,
wo zwischen verschiedenen Bauteilen große Relativgeschwindigkeiten vorliegen, was auf-
grund der Bauteilkinematik oft mit einer vorherrschenden Bewegungsrichtung verbunden ist.
Damit bietet sich die Möglichkeit hinsichtlich des Spannungszustandes zwischen einer Blut-
pumpe und der Scherapparatur vergleichbare Verhältnisse realisieren zu können, was zur
Untersuchung der sehr grundlegenden Schädigungsfragen anzustreben ist.
Bei Vorliegen komplexerer Spannungszustände kann mit Hilfe der Gestaltänderungsenergiehy-
pothese nach Mises eine Vergleichsspannung bestimmt werden, um den Spannungstensor zur
Applikation im Schersystem auf eine skalare Größe zu reduzieren /b, 109, 144/. Jedoch bleibt
ungewiss, ob die Kraftfelder, die auf die Blutzellen wirken, vergleichbare Auswirkungen
haben, wenn der skalare Wert in einem einfachen Scherfeld appliziert wird.
Der von starken Wechseln geprägte Spannungsverlauf entlang der Spaltstromlinien läßt sich
dadurch charakerisieren, daß die Spannungshöchstwerte peakartig auftreten und von längeren
Phasen auf niedrigerem Niveau unterbrochen werden. Arbeiten von Bludzuweit, Mitoh und
Arvand belegen das Vorhandensein solcher Lastmuster auch für andere Geometrieelemente
(Abb. 3.3) /109, 147, 148/. Zur Festlegung des Arbeitsbereiches des Schersystems sind die in
Blutpumpen wirkenden Spannungen und Passagedauern von Bedeutung (Tab. 3.1). 
Abb. 3.3: Spannungsverlauf durch eine Axialblutpumpe entlang einer Stromlinie
(modifiziert nach Mitoh /148/)
Tab. 3.1:   Schätzungen von Maximalspannungen und Passagezeiten bei Rotationsblutpumpen
Pumpentyp Methode Maximalspannung [Pa] Passagezeit [ms] Autor
Mikroaxial (3,2 l/min) Partikel-
tracking
400 4 Sieß /146/
Zentrifugal (7 l/min) CFD 1000 bis 2000 Bludszuweit /109/
Mikroaxial (4 l/min) CFD 600 3 bis10 Apel /145/, Klaus /b/
Diagonal (1-7 l/min) CFD 200-450 200-2000 Arvand /147/
Axial (5 l/min) CFD 1700 50-700 Mitoh /148/
Zentrifugal (1,1 l/min) CFD 150 26 Pinotti /149/
Zentrifugal (5 l/min) CFD 500-700 - Miyazoe /150/
Zentrifugal (8 l/min) CFD 300 - Anderson /151/
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Der Literatur nach werden als Fluidspannungen Maximalwerte bis in die Größenordnung von
etwa 103 Pa erwartet. Die Passagezeiten erstrecken sich von Millisekunden bis hin zu Sekun-
den, wobei die Passagezeit nicht mit der Belastungszeit bei hohen Spannungen identisch ist, da
die Spannungen stark wechseln. Ferner ist zu beachten, daß die höchsten Spannungswerte, und
wegen der Haftbedingung die längsten Passagezeiten, meist in Wandnähe auftreten. Absolute
Wertangaben für diese Bereiche können jedoch bei numerischer Simulation teils mit großen
Fehlern behaftet sein, da in Wandnähe die Diskretisierungsstruktur starken Einfluß hat /b, 145/.
Neben den laminaren Fluidschubspannungen können in Blutpumpen auch turbulente Anteile
auftreten. Apel konnte mit Hilfe von Abschätzungen experimentell und numerisch zeigen, daß
bei einer Mikroaxialblutpumpe mit Maschinenreynoldszahlen von Re = 4500 - 10000 in den
Schaufelkanälen eine nur schwach turbulent ausgeprägte Kernströmung vorliegt /145/. In den
wandnahen Regionen oder im Rotor-Gehäuse-Spalt, dort wo die höchsten Fluidscherspannun-
gen herrschen, bestimmen hingegen laminare Grenzschichten das Strömungsfeld. Der Zähig-
keitseinfluß ist in der gesamten Strömung so bedeutend, daß laut Apel die turbulente
Betrachtung im Vergleich zu einer rein laminaren kaum Unterschiede zeigt /145/.
Nicht nur die numerische Strömungssimulation kann Informationen über lokale Spannungszu-
stände im Strömungsfeld liefern. Sieß benutzt ein Partikeltrackingverfahren, um experimentell
die Geschwindigkeitsverteilung im Schaufelkanal einer Mikroaxialpumpe zu bestimmen. Die
daraus resultierende Spannungsverteilung superponiert er in Gehäusewandnähe mit der aus der
Umfangsgeschwindigkeit stammenden Schubspannung. Mit dem Schädigungsansatz von
Giersiepen (vgl. S. 28) schätzt er den Anteil der Spaltströmung an der Gesamthämolyse auf ca.
60 %. Mehrfachübertritte werden aufgrund mangelnder Kenntnisse über die Stromlinienver-
läufe nicht berücksichtigt. So bestimmt Sieß den Spaltvolumenstrom auf etwa 20 % des
Gesamtstroms, wohingegen Klaus ebenfalls an einer Mikroaxialpumpe bei vergleichbarem
Betriebspunkt unter Berücksichtigung der Mehrfachübertritte mittels numerischer Simulation
nur ca 6 % ermittelt. Klaus schätzt mit Hilfe des Giersiepen’schen Ansatzes den Schädigungs-
anteil des Spaltes auf etwa 50 %. 
Zusammenfassung 
• In Blutpumpen oder Herzklappen kann Blut vor allem eine strömungsinduzierte 
Schädigung durch hohe Fluidspannungen, die die Zellmembran dehnen, erfahren. 
• Die Strömungsfelder dieser Systeme sind äußerst komplexer Natur, so daß 
Schädigungsuntersuchungen nur integral Ergebnisse liefern. An welchen Stellen Blut 
durch welche Strömungsbelastungen geschädigt wird, bleibt unklar.
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3.2 Konzept und Ausführung einer geeigneten Apparatur
Um die im vorherigen Kapitel identifizierten zeitvarianten Belastungsmuster dem Blut zusätz-
lich zu zeitkonstanten Belastungen (vgl. Kap. 2.2) definiert und isoliert aufprägen zu können,
muß die Versuchsapparatur eine Reihe von Anforderungen erfüllen:
• Laminare zeitkonstante Fluidspannungen und laminare zeitvariante Spannungsverläufe im 
Sinne typischer Grundbelastungsfälle sollen in den Bereichen applizierbar sein, die in 
Blutpumpen auftreten (τ bis 103 Pa; tB bis 1 s).
• Die Belastungszeiten sollen für das gesamte Blutvolumen möglichst von gleicher Dauer und 
im Gegensatz zu Blutpumpen unabhängig von den Spannungen einstellbar sein.
• Das gesamte Blutvolumen soll die gleichen Belastungen erfahren.
• Andere Schädigungsursachen als die strömungsinduzierte Schädigung sollen 
ausgeschlossen bzw. abgeschätzt werden können. Dazu zählt auch der Einfluß 
verschiedener Werkstoffe.
• Neben Schweineblut soll Humanblut untersuchbar sein, was eine effiziente Nutzung des 
Blutvolumens bedingt und Einfluß auf die Handhabung hat.
• Der Zustand des belasteten Blutes soll durch Erfassung vieler Blutparameter profilartig 
abgebildet werden.
Das dazu entwickelte Schersystem wird in den folgenden Abschnitten vorgestellt.
Da sich die von Paul /38/ entwickelte Couette-Apparatur bei Hämolyseuntersuchungen zu zeit-
konstanten Scherbelastungen an Schweineblut konzeptionell und experimentell bewährt hat,
soll das Grundprinzip auch hier in modifizierter Form Anwendung finden (vgl. Kap. 2.2.5). 
3.2.1 Modulare Scherkammer
Das Kernstück des Versuchsaufbaus, die Scherkammer, wird zwischen einem Rotationskörper
und einem stillstehenden Außengehäuse gebildet (Abb. 3.4). Wie bei Paul (vgl. Kap. 2.2.5)
• Numerische Simulationen oder experimentelle Verfahren zeigen am Beispiel von 
Rotationsblutpumpen, daß die Blutzellen auf den Passagewegen, die potentiell einen 
hohen Schädigungsbeitrag besitzen (z. B. Rotorspalt), oft kurzfristig einfach oder 
mehrfach hintereinander peakartig hohen Spannungen ausgesetzt sind. 
Die Maximalspannungen bewegen sich in der Größenordnung von ca. 103 Pa.
Die Verweildauern im Rotorgebiet liegen im Sekundenbereich.
• Der fluidmechanische Spannungszustand auf hochbelasteten Passagewegen stellt sich 
bei kontinuumsmechanischer Betrachtung in Blutpumpen als annähernd einfacher 
Schubspannungszustand dar. So kann eine Zweiplatten- oder Couette-Strömung die 
Strömungssituation einschließlich des Spannungszustandes gezielt nachbilden.
Zusammenfassung (Forts.)
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wird das Blut dem System tangential zugeführt, verteilt sich im mittleren Verteilkanal und tritt
anschließend in den Scherspalt ein. Auf spiralartigen Bahnlinien passiert es die Belastungs-
zone, trifft nach der Belastung auf das Dichtfluid und verläßt mit diesem das System.
Abb. 3.4: Zusammenstellungszeichnung und wichtigste Bauteil- und Funktionsbezeichungen 
der Apparatur mit modularer Scherkammergeometrie
Um die Geometrie der Scherkammer entsprechend den gewünschten Scherbelastungen anpas-
sen zu können, ist der Rotationskörper modular aufgebaut. Durch Wahl verschiedener Materia-
lien läßt sich so auch der Einfluß des Werkstoffes auf die Schädigung überprüfen.
Auf die Welle (13), als Kern des Rotationskörpers, werden nach Bedarf verschiedene Hülsen-
körper aufgeschoben. Um die erforderlichen engen Scherspaltweiten mit sehr hoher Genauig-
keit realisieren zu können, sind diese Hülsen als Hybridbauteil aus einem metallenen Kern (6)
1 oberer Gehäusedeckel
3 oberes Schrägkugellager
8 Außengehäuse (PMMA)
7 Hülse (verschiedene Geometrien und Materialien)
6 Hülsenkern (Edelstahl)
4 Fixierung der Scherkammerhülsen
2 Lagerungsanstellung
5 obere Polymerdichtung der Scherkammer
11 Untergehäuse
13 Welle
12 unterer Gehäusedeckel
9 untere Polymerdichtung der Scherkammer
10 unteres Schrägkugellager 
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und diversen Polymerhülsen (7) aufgebaut. Die Hülsen sind mit enger Passung und zusätzli-
cher Verklebung verdrehsicher, aber reversibel mit dem Kern verbunden. So können die Hül-
senkerne, deren Sitz auf der Welle wegen der sehr eng tolerierten Passung eingeschliffen
werden muß, wiederverwendet werden. In der direkten Materialpaarung Kunststoff zu Metall
sind die so erreichten Toleranzbreiten < 6µm aufgrund der Bearbeitungseigenschaften von
Kunststoffen nicht verschieblich zu realisieren. Die erst nach der Verklebung endbearbeitete
polymere Außenkontur besitzt enge Toleranzen von ± 4 µm. Als Werkstoff für Welle und Hül-
senkern wird ein gut schleifbarer Edelstahl (X6 CrNiMoTi 17-12-2, DIN 1.4571) verwendet.
Die auf die Welle aufgeschobene Hybridhülse wird mit einer Nutmutter fixiert (4) und die
bestückte Welle mit einer angestellten Lagerung (2, 10) spielfrei im Gehäuse (8) positioniert.
Verwendet werden hochgenaue Schrägkugellager, wie sie bei Werkzeugmaschinenspindeln
oder Präzisionsgeräten eingesetzt werden (Typ: HSS71905.T.P4S.UL, FAG, Schweinfurt).
Auch Fliehkräfte und Temperatureinwirkungen können im Betrieb Einfluß auf die Genauigkeit
der Scherspaltabmessungen haben. Die Welle rotiert mit Drehzahlen von bis zu 10000/min, so
daß es durch Fliehkrafteinfluß zu einer radialen Aufweitung der Hülsen kommen kann. Die
stärksten Auswirkungen sind dabei an den Kunststoffschalen zu erwarten, da ihr Elastizitäts-
modul/Dichte-Verhältnis im Vergleich zu Stahl etwa 14-fach geringer ausfällt. Eine Abschät-
zung bei Maximaldrehzahl zeigt jedoch, daß die fliehkraftbedingte Aufweitung für alle
eingesetzten Kunststoffe nur etwa 3 µm beträgt /152, d/.
Die radiale Ausdehnung  aufgrund des Temperaturanstiegs  von Fertigungstemperatur
20°C auf maximale Betriebstemperatur von 37°C (Körpertemperatur) läßt sich durch einen
linearen Dehnungsansatz abschätzen /152/:
; mit d dem jeweiligen Bauteildurchmesser (Gl. 3.3)
Tab. 3.2:   Berechnete radiale Ausdehnung polymerer Hülsen- und Gehäusematerialien bei 
Temperaturanstieg von 20 °C auf 37 °C /d/.
Hülsenmaterial Wärmeausdehnungs-
koeffizient /153/
αH [10-6/K]
Radiale Ausdehnung des 
Hülsenaußendurchmessers
uϑ(da) [µm]
Radiale Ausdehnung des 
Hülseninnendurchmessers
uϑ(di) [µm]
Polymethylmeth-
acrylat (PMMA)
70 25 18
Polycarbonat (PC) 70 25 18
Polysulfon (PSU) 56 20 14
Polyethylen-
terephtalat (PET)
48 17 12
Polyetherether-
keton (PEEK)
47 17 12
Stahl 12 4 3
Gehäusematerial Radiale Ausdehnung des Gehäuseinnendurchmessers
uϑ(di) [µm]
PMMA 70 25
PC 70 25
uϑ ∆ϑH
2uϑ dαH∆ϑH=
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Maximal besteht demnach zwischen metallenem Hülsenkern und Polymerschale (PMMA) ein
Ausdehnungsunterschied von ca. 15 µm (Tab. 3.2), der in Kombination mit dem Fliehkraftan-
teil problemlos von der elastischen Klebeverbindung aufgenommen wird.
Was die Abmessungen des Scherspaltes angeht, tritt die Maximalwirkung bei der Paarung
PMMA- oder PC-Gehäuse und PEEK-Hülse auf. Dabei weitet sich der Innendurchmesser des
Gehäuses um etwa 8 µm stärker auf als der Aussendurchmesser der Hülse. In Verbindung mit
dem Fliehkrafteinfluß kommt es bei Maximaldrehzahl zu einer Spaltvergrößerung von etwa
5 µm. Dies liegt im Bereich der Fertigungstoleranzen und ist bei Spaltabmessungen von 90 µm
als tolerabel anzusehen (vgl. Kap. 3.4).
Als Gehäusematerialien werden die hochtransparenten Kunststoffe PMMA (Plexiglas®) und
Polycarbonat (PC) eingesetzt, da sie die Beobachtung der Scherkammer erlauben. Da bei
PMMA bei dauerhaftem Kontakt zu wässrigen Flüssigkeiten die Gefahr einer Feuchtigkeits-
aufnahme besteht, wurden die Spaltabmessungen während der Versuchsreihen mehrfach über-
prüft. Es konnten jedoch vermutlich aufgrund jeweils nur kurzer Versuchsdauern keine
zeitlichen Veränderungen beobachtet werden.
Alle Gehäuse- und Hülsenbauteile sind so spanend oder schleifend bearbeitet, daß die Oberflä-
chenrauhigkeiten Ra bei allen Materialien < 1 µm ausfallen (vgl. Kap. 3.3), was hinsichtlich
der Blutkompatibilität als unkritisch gilt (vgl. S. 21).
3.2.2 Aufbau und Auslegung der Peripheriekomponenten
Das zuvor vorgestellte Kernstück des Schersystems wird ergänzt von einer Reihe von periphe-
ren Komponenten (Abb. 3.5), die in den folgenden Unterkapiteln erläutert werden.
Die Schlauchleitungen, die die Einzelkomponenten miteinander verbinden, bestehen aus trans-
parenten PVC-Schläuchen (4 mm Innendurchmesser, Typ: Rauclair-E PVC 8006, Rehau AG,
Rehau). An Verzweigungen oder Anschlußstellen werden klinikübliche Y-Verteiler und Drei-
wegehähne (Typ: Discofix®-3, Braun Melsungen) aus Polycarbonat verwendet.
Antrieb
Die zur Erzeugung der Fluidschubspannungen erforderlichen Drehzahlen des Innenzylinders
werden durch die Antriebseinheit erbracht. Sie muß:
• hohe Drehzahlen bei guter Drehzahlgenauigkeit vibrationsarm erzeugen.
• schnelles Anfahr- und Bremsverhalten bei kompakter Bauform besitzen, um keinen Vor- und 
Nachlauf zu benötigen (geringe Humanblutmengen) und bei oszillierendem Betrieb hohe 
Frequenzen zu ermöglichen.
Diese Anforderungskombination läßt sich mit einem leistungsstarken Motor und integrierter
Bremse bei direkter getriebeloser Anbindung zur Welle realisieren.
Die Welle ist dazu über eine spielfreie Metallbalgkupplung (Fa. Gerwah GmbH, Großwall-
stadt) direkt mit einem Drehstrom-Asynchronmotor verbunden (Georgii Kobold, August
Heine GmbH, Leinfelden-Echerdingen; Typ: KSA 426-ORD/S23). Bei einer Nennfrequenz
3 System zur Erzeugung definierter zeitkonstanter und zeitvarianter Grundbelastungsfälle
46
von 150 Hz besitzt der Motor bei n = 8400/min eine Nennleistung von 840 W. Aufgrund einer
elektrischen Sonderausführung liegt die Maximaldrehzahl bei etwa 10000/min.
Abb. 3.5: Übersicht des gesamten Versuchsaufbaues
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9
1 Schergerät mit Scherkammer
2 Antriebseinheit
3 Blutzufuhr (Perfusionssystem)
4 Blutprobennahme
5 Dichtfluidzufuhr
6 Antrieb Perfusionssystem
7 Druckmessung
9 Antriebssteuerung
10 Drehzahlmessung 
10
 11 Kammer mit Temperierheizung
11
1
2
13
7
9
12
5
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10
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8
11
13
12 Funktionsgenerator (oszillierende Drehzahlen)
13 Meßwerterfassung/Steuerung mit LabVIEW®
8
12
8 Volumenstrommessung
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Integriert in den Motor ist ein Inkrementalgeber zur Drehzahlmessung (Georgii Kobold, Typ:
TTL-I45, Toleranz ± 5 %). Angesteuert und geregelt wird der Motor über einen digitalen Fre-
quenzumrichter (Yaskawa Electric Europe GmbH, Schwalbach, Typ: Varispeed-606V7). Die
Drehzahl- bzw. Frequenzvorgabe erfolgt über das Messwerterfassungsprogramm LabVIEW
(National Instruments Germany GmbH, München) oder bei Betrieb mit oszillierender Dreh-
zahl direkt über einen Funktionsgenerator (Wavetek® Inc., San Diego, USA; Typ: Mod. 148).
Zum Trägheitsverhalten des Antriebs bei oszillierendem Betrieb vgl. auch Kap. 3.7.1.
Perfusionssystem
Über die kontrollierte Förderung des Blutes wird die Belastungszeit im Scherspalt eingestellt.
Die Anforderungen, die an die Blutzufuhr zu stellen sind, lauten daher:
• vernachlässigbar geringe Blutschädigung durch die Förderung
• in weiten Grenzen genau einstellbarer Volumenstrom
• fördersteifes Verhalten (drehzahlabhängig liegen Gegendruckunterschiede am Bluteinlaß 
an) und sichere Förderung auch geringer Volumina (Humanbluteinsatz)
• einfacher Aufbau/Handhabung (Humanbluteinsatz)
• kompakte Bauweise (Integration in eine Temperierkammer)
Zur Förderung kommen zunächst alle Pumpentypen in Frage, die eine geringe Blutschädigung
besitzen. Kompakte Rotationspumpen oder die in der Kardiotechnik verbreiteten Schlauch-
Rollerpumpen zeigen jedoch nur bedingt fördersteifes Verhalten. Geringe Blutmengen lassen
sich nur schlecht fördern und nach Verwendung wird eine aufwendige Reinigung erforderlich.
Sehr geringe Blutschädigung lassen aber auch Verdrängersysteme erwarten, die bei den hier zu
fördernden inkompressiblen Medien sehr fördersteif sind. Um aufwendige Reinigungsvor-
gänge zu vermeiden, bieten sich als Pumpkammer Einwegartikel aus dem klinischen Einsatz
an. Paul verwendet zur Zufuhr des Schweineblutes Beutel mit 3,5 Litern Fassungsvermögen.
Das Beutelvolumen wird in einem Wasserkompartiment mit Druck beaufschlagt und so in die
Couette-Apparatur gedrückt /38/. Als nachteilig sind Förderschwankungen aufgrund von Rest-
luft im Wasserkompartiment oder Abquetschen des Beutelauslasses bei geringen Füllmengen
anzusehen. Ferner erschweren die aufwendige Handhabung des Druckbehälters und die großen
Abmaße die Verwendung unter den oben genannten Anforderungen.
Als besonders gut geeignet hinsichtlich definiertem Förderstrom und einfacher Handhabung
bieten sich hingegen sogenannte Perfusor®-Systeme an, die im Klinikbetrieb Flüssigkeiten am
Patienten auch bei niedrigen Flußraten und geringen Füllmengen sicher dosieren. Dabei wird
der Kolben von Einwegspritzen mit einer bestimmten Geschwindigkeit verfahren. Mit kom-
merziellen Geräten, wie dem Perfusor®-VI-System (B. Braun Melsungen AG), lassen sich mit
50 ml Spritzen Volumenströme bis 10 ml/min erzeugen. Hier sind jedoch auch deutlich höhere
Volumenströme nötig (vgl. Kap. 3.4 und 3.7), was eine Eigenentwicklung bedingt (Abb. 3.6a).
Um einen großen Förderbereich abdecken zu können, ist der Perfusor dreistufig aufgebaut (I
bis III). Das Hohlkegel-Kugel-Wälzgetriebe (Minidrive 2HV39M, Fa. Heynau) bietet durch
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Veränderung der Kugelposition stufenlose Übersetzungen bis 1 : 6,7. Die vertauschbaren
Zahnräder der Stufe II sind so ausgelegt, daß sich die resultierenden Volumenstrombereiche
nahtlos ergänzen. Abb. 3.6b zeigt die gemessenen Volumenströme in Abhängigkeit von der
Stellposition der Kugel des Getriebes I (bis 10 mm). Die Messung des Förderstroms erfolgt
durch Gewichtsbestimmung der Fördermenge während einer bestimmten Zeitdauer. Die nicht-
lineare Kennlinie entsteht durch die nicht-proportionale Änderung der Wälzkreise am Hohlke-
gel-Kugel-Getriebe. Sie läßt sich durch ein Polynom 4. Grades sehr gut annähern.
Abb. 3.6: (a) Schematischer Aufbau des Perfusionssystems zur Blutzufuhr.
(b) Gemessene Fördercharakteristik mit Ausgleichskurven bei verschiedener Einstel-
lung der Getriebestufen I und II. Die dreistufige Anordnung ermöglicht einen großen 
Förderbereich von 10,2 bis 2260 ml/min.
Durch Verwendung von n = 1 bis 4 Perfusor®-Spritzen (je 50 ml) kann insgesamt ein Volu-
menstrombereich von 10,2 - 2260 ml/min eingestellt werden. Ergänzend deckt ein kommerzi-
elles Perfusor®-VI-System den Bereich bis 10 ml/min ab. Die Verwendung von
Einwegspritzen erlaubt bei Humanspenden die Abnahme unmittelbar in die Spritzen. Ein
potentiell blutschädigendes Umfüllen entfällt. Gegenüber Blutbeuteln haben Spritzen zusätz-
lich den Vorteil, daß die Antikoagulierung mit Heparin problemlos möglich ist. Blutbeutel sind
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kommerziell nur mit Antikoagulantien auf Zitratbasis erhältlich, da Heparin keine langzeitsta-
bile Lagerung von Blut erlaubt. 
Durch Erfassung von ungescherten Vorwerten bei jedem Versuchspunkt wird gewährleistet,
daß die Blutzufuhr keine nenneswerte Schädigung produziert (vgl. Kap. 4.1.2, S. 111).
Dichtfluidsystem
Aufgrund des bei früheren Untersuchungen /118, 119/ vermuteten thermischen Schädigungs-
beitrages setzt Paul zur Abdichtung des Blutvolumens erfolgreich eine Fluiddichtung ein (vgl.
Kap. 2.2.5) /38/. Dieses Prinzip soll auch hier Verwendung finden.
Die Sperrflüssigkeit trennt die Radialwellendichtringe des Innenzylinders vom Blut und ver-
teilt so Temperaturspitzen, die friktionsbedingt an den Kontaktflächen von Welle und Polymer-
dichtungen auftreten. Ferner wird Blut nicht undefiniert durch Sekundärströmungen an den
axialen Scherkammerenden beeinflußt, da diese Volumina vom Dichtfluid ausgefüllt werden.
Als Dichtfluid wird ein Perfluorkarbon eingesetzt (3M Deutschland GmbH, Neuss, Typ: Fluo-
rinert™ FC43, Chem. Bez.: Perfluortributylamine C12F27N). Bei diesen Kohlenstoffverbin-
dungen ist der Wasserstoff vollständig durch Fluor ersetzt, was eine hohe chemische Stabilität
und metabolische Inertheit zur Folge hat /21/. Im Gegensatz zu isotonischer Kochsalzlösung
verdünnt Perfluorkarbon das Blut nicht, da es stark hydrophob ist und eine hohe Dichte auf-
weist (1,88 kg/l). Bei der Probennahme setzt es sich sofort mit klarer Phasentrennung vom Blut
ab. Eine Verdünnung des Blutes durch das Dichtmedium ist unerwünscht, da es die Blutanaly-
sen erschwert, weil die erwarteten Schädigungswerte meßtechnisch auf teils sehr niedrigem
Niveau liegen. Darüberhinaus ermöglichen unverdünnte Blutvolumina die wiederholte Blut-
rückführung (Mehrfachpassage), um die Schädigungsakkumulation untersuchen zu können.
Das Dichtfluid wird kontinuierlich über eine fördersteife Zahnradpumpe (Micropump Inc.,
Vancouver, Kanada, Typ: S120) zugeführt. Die Steuerung des Dichtvolumenstroms wird
manuell im Abgleich mit einem Ultraschalldurchflußmeßgerät (Transonic Systems Inc.,
Ithaca, USA; Typ: Konsole: T110R, Sonde: H4X mit Auflösung 1 ml/min) vorgenommen.
Temperierkammer 
Da die Bluteigenschaften, wie z. B. die Viskosität, von der Temperatur abhängen (vgl. S. 13ff),
soll das System nicht nur bei Raumtemperatur, sondern auch bei höheren Temperaturen (bis 37
°C) Versuche ermöglichen. 
Dazu sind alle Komponenten außer der Steuerungs- oder Meßtechnik in einer Kammer pla-
ziert, die von einem geregelten Heizlüfter erwärmt wird (Eichenauer Heizelemente GmbH,
Hatzenbühl, vgl. Abb. 3.5). Die Kühlung erfolgt über Wärmeabgabe an die Außenumgebung.
Die Regelung (ELV Elektronik AG, Leer; Typ: UT 100, Genauigkeit ± 1°C) erfolgt anhand der
Lufttemperatur in der oberen Kammermitte. Regelungen nach Oberflächen- oder Kerntempe-
raturen von Bauteilen oder Fluidräumen haben zu große Regelschwankungen zur Folge.
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Zur Überprüfung werden die Temperaturver-
teilungen in der Kammer an verschiedenen
Meßpositionen (Abb. 3.7) mit einem Meßauf-
bau von Heschel aufgezeichnet /159/. Ver-
wendet werden Kupfer-Konstantan-
Thermoelemente (Omega Inc., Stanford,
USA; Typ: 0,2 mm). Position 2 im Kern
einer wassergefüllten 50 ml Spritze repräsen-
tiert die Bluttemperatur des Perfusionssy-
stems, da die Wärmeleitfähigkeiten von
Wasser und Blut sehr ähnlich sind. Position 3
an der metallenen Außenoberfläche der
Scherkammer spiegelt deren Durchwärmung
wider. Im Falle des Öffnens der Kammertür
zeigt sie ihre Abkühlung. Abb. 3.8 zeigt die
Temperaturverläufe für die maximal ange-
strebte Temperatur von 37°C. 
Abb. 3.8: Temperaturverläufe in der Temperierkammer. (a) Aufheizphase, (b) Erreichen einer 
gleichmäßigen Durchwärmung von etwa 37°C nach ca. 240 min, (c) Temperaturab-
fall bei Öffnen einer Seitentür
Die Temperierung über die Umgebungsluft macht lange Aufheizphasen erforderlich, so daß
die Kammer vor jedem Blutversuch über Nacht temperiert wird. Das Scherkammergehäuse (3)
Abb. 3.7: Meßpositionen der Thermoelemente 
zur Erfassung der Temperaturverläufe in der 
Temperierkammer (vgl. Abb. 3.8)
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benötigt wegen seiner kapazitiv wirkenden Bauteile länger bis zum Gleichgewichtszustand als
der Spritzeninhalt (2). 
Durch permanenten Wärmetransport, z. B. in Form von Wärmeleitung über den Kammerbo-
den, stellen sich die gemessenen Temperaturen an den einzelnen Positionen nicht einheitlich
bei 37°C ein. Die relevanten Positionen (2) und (3) liegen innerhalb 37 ± 0,5 °C. 
Während des eigentlichen Blutversuches ist die Kammertür geöffent, um eine praktikable
Handhabung zu ermöglichen. Die dazu benötigte Zeit bei maximal 8 Betriebspunkten liegt bei
etwa 10 bis 15 min (vgl. Kap. 4.1.2). Die Temperatur an der Scherkammer (3) und in der Per-
fusionsspritze (2) fällt während dieser Zeit um maximal ca. 2,2 °C ab. Dies stellt eine Abschät-
zung im Sinne des worst case dar. Der Wärmeverlust in der Scherkammer selbst fällt wegen
der geringen Wärmeleitfähigkeit des Kunststoffgehäuses bzw. der Hülsen niedriger aus. 
Der gemessene Temperaturabfall und die Temperaturunterschiede in der Kammer sind tolerier-
bar. Eine genauere Temperaturführung ist nicht erforderlich, da das Blut in der Scherkammer
friktionsbedingt bei hohen Drehzahlen lokal ohnehin einem Temperaturanstieg von einigen
Grad Celsius ausgesetzt sein kann (vgl. Kap. 3.5 und 3.6). Die Blutemperierung ist nur in
gewissen Grenzen gleichmäßig über das gesamte Blutvolumen realisierbar.
Außer für das Schersystem, wird die Temperierkammer auch bei den hämostatischen Versu-
chen zum schädigenden Einfluß des Werkstoffkontaktes eingesetzt (vgl. Kap. 3.3).
Meßtechnische Erfassung der Betriebsparameter
Zur Beobachtung und Kontrolle der Verhältnisse im Gerät werden während der Blutversuche
verschiedene Betriebsparameter gemessen und mit dem Meßwerterfassungsprogramm Lab-
VIEW (vgl. S. 47) aufgezeichnet.
 
Tab. 3.3:   Betriebsparameter, die während der Blutversuche überwacht werden 
Parameter System
Blutvolumenstrom am Einlaß Ultraschalldurchflußmeßgerät (Transonic Systems Inc., Ithaca, USA; 
Typ: Konsole: T110R, Sonde: H4X mit Auflösung 1 ml/min)
Druck im Blutstrom
an Ein- und Auslaß
Kardiotechnischer Druckaufnehmer (pvb Medizintechnik GmbH, Kirch-
seeon; Typ: DPT-6000 xtrans, Auflösung± 1 mmHg)
Drehzahl des Innenzylinders Inkrementalgeber (Georgii Kobold, Leinfelden-EchterdingenTyp: TTL-I45, 
Toleranz ± 5 %)
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3.3 Überprüfung des Werkstoffeinflusses
Wie erläutert, stellt neben den strömungsmechanischen Kräften auch der Kontakt des Blutes zu
körperfremden Oberflächen eine potentielle Schädigungsquelle dar (vgl. Kap. 2.2). Dabei kön-
nen die werkstoffinduzierten Effekte durch die Strömungsverhältnisse verändert werden. Die-
ser Werkstoffeinfluß unter Strömungsbedingungen wird durch Verwendung verschiedener
Hülsenmaterialien in Kap. 5 untersucht. Als Werkstoffe werden sogenannte thermoplastische
Hochleistungspolymere ausgewählt, die aus mechanischer Sicht geeignet sind, in Blutpumpen
oder künstlichen Herzklappen eingesetzt zu werden (Tab. 3.4). Diese Werkstoffe sind jedoch
bisher auch unter hämostatischen Bedingungen (keine Strömungsbewegung) nicht hinreichend
auf ihre Hämokompatibilität hin untersucht worden. So wird ergänzend zu den scherdominier-
ten Versuchen die kontaktinduzierte Blutreaktion in einem hämostatischen Testsystem ermit-
telt. Polycarbonat dient als Referenzmaterial, da es aktuell häufig Verwendung bei
Blutpumpen, Oxygenatoren, Dialysatoren etc findet /158/.
Bei diesen Versuchen werden darüberhinaus die erzielbaren Güten der Kunststoffoberflächen
und der mögliche Einfluß von Reinigungs- bzw. Entproteinierungsschritten, sowie dem Sterili-
sationsprozess überprüft.
Als Fertigungsverfahren für die Probekörper bzw. die Hülsen muß, wie auch bei Labormustern
von Blutpumpen, aus Kostengründen die spanende Bearbeitung gewählt werden. Das nach
erfolgreicher Pumpenentwicklung eingesetzte Verfahren in der Serienfertigung ist jedoch
meist der Spritzguß. Dies kann mit Eigenschaftsänderungen an den Bauteiloberflächen einher-
Zusammenfassung 
• Zur Beaufschlagung von Blut mit typischen zeitkonstanten und zeitvarianten 
Fluidspannungen kurzer Dauer, wie sie in Blutpumpen oder Herzklappen auftreten, wird 
eine Couette-Anordnung realisiert. Als Basis dient die Apparatur nach Paul /38/. Blut 
durchströmt das System im Durchfluß. 
• Der rotierende Kern der Apparatur ist modular gestaltet und wird je nach zu 
untersuchendem Belastungsmuster oder Werkstoff angepaßt. 
• Der getriebelose Antrieb erzeugt mit bis zu 10000/min im Spalt maximale Scherraten von 
etwa 240000/s. 
• Der Blutförderstrom (bis 2 l/min) wird durch ein Verdrängersystem auf Basis 
kliniküblicher 50 ml-Spritzen (Perfusor®) erzeugt. Sie dienen auch zur Blutabnahme. 
• Eine Fluiddichtung nach Paul /38/, soll die thermische Schädigung von Blut, wie sie 
durch Friktionswärme an axialen Elastomerdichtungen potentiell besteht, verhindern.
• Die Platzierung des Couette-Geräts oder des im folgenden beschriebenen statischen 
Untersuchungssystems in einer Temperierkammer erlaubt Blutversuche bis 37°C.
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gehen. Kostengründe sind auch verantwortlich dafür, daß die Scherkammerbauteile und die
hämostatischen Probekörper gereinigt und wiederverwendet werden müssen.
Der prinzipielle Versuchsablauf aller hämostatischen Untersuchungen ist denkbar einfach. Blut
wird während der Versuchszeit in einer Kammer eingeschlossen, deren Oberflächen teils oder
komplett aus dem Testwerkstoff bestehen. Nellen gibt einen guten Überblick über die bisher
eingesetzten Anordnungen /a/. Sie zeichnen sich dadurch aus, daß sie entweder nur für
bestimmte Proben, wie z. B. Folien, geeignet sind, Blut einem permanenten Luftkontakt aus-
setzen oder nur geringe Blutvolumina zulassen, was die Blutanalytik einschränkt. 
Daher wurde auf Basis einer für Keramikproben geeigneten statischen Testapparatur /a/ ein
neues System entwickelt. Es bringt eine ausreichende Menge frischen Humanblutes mit poly-
meren Probekörpern einfacher Geometrie (Scheiben und Rohrstücke) so in Kontakt, daß
nahezu die gesamte Fremdkontaktfläche aus Testwerkstoff besteht (Abb. 3.9). Etwa 6 % der
Kontaktfläche wird von Dichtelementen aus Silikon eingenommen (Dow Corning Inc., Typ:
Silastic® MDX4-4120, ’medical grade’). Nach der Abnahme hat das Blut somit nur Kontakt zu
diesen Materialien und zum Referenzmaterial PC, aus dem Verschlußstopfen und Probenge-
fäße hergestellt sind. Weitere Versuchsrandbedingungen und die Ergebnisse zeigt Tab. 3.4. 
Abb. 3.9: Testsystem zur Untersuchung werkstoffinduzierter Blutschädigung unter Hämostase-
bedingungen (statisch). (a) Schnitt durch eine einzelne Testkammer, (b) Gehäuse mit 
8 offenen Testkammern, (c) Entnahme der Blutproben 
Die durch spanende Bearbeitung minimal zu erzielenden Rauhigkeitswerte Ra liegen für alle
Materialien unterhalb von 1 µm (Abb. 3.10). In gleicher Weise werden die Hülsen des Scher-
systems bearbeitet, so daß kein unmittelbarer Schädigungseinfluß durch die Oberflächenrau-
higkeit zu erwarten ist (vgl. S. 21). Auf eine schleifende Bearbeitung der Oberflächen wird
verzichtet, da Abrieb die Oberflächenstrukturen zusetzen kann und sich erst nach und nach
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ablöst. Sterilisierungs-, Reinigungs- und Entproteinierungsvorgänge, sowie der Blutkontakt
selbst, verändern die Mittenrauhwerte nicht (Abb. 3.10 nach 22 Zyklen). Die freien
Oberflächenenergien γs der untersuchten Werkstoffe liegen zwischen 25-45 dyn/cm /160, 161/.
Dies ist laut Baier hinsichtlich ihrer Biokompatibilität als günstig zu bezeichnen /80/. Eigene
goniometrische Messungen mit einer homologen Flüssigkeitsreihe bestätigen dies und zeigen,
daß die Oberflächenenergien vor und nach den Versuchszyklen nur marginale Unterschiede
aufweisen /c/. 
Tab. 3.4:   Charakteristische Parameter des hämostatischen Versuchssystems, Versuchsbedin-
gungen und Traumatisierungsergebnisse /c/
Damit sind einerseits durch die Oberflächenverhältnisse bei diesen Werkstoffen keine großen
Schädigungsbeiträge zu erwarten. Anderseits ist damit gezeigt, daß die Prozeßschritte während
der Versuchsreihen die wiederverwendeten Probekörper und Scherkammerhülsen nicht verän-
dern und daher bei jedem Versuch von nativen Oberflächen ausgegangen werden kann.
Die Ergebnisse der Blutversuche zeigen, daß praktisch keine Hämolyse zu beobachten ist
(Tab. 3.4). Nur die Thrombozytenzahlen ändern sich durch den Werkstoffkontakt. Sie nehmen
Parameter Bedingungen bei Materialkontakt
Untersuchte
Werkstoffe
Technische „Hochleistungskunststoffe“ als Naturtypen (ungefärbt, ungefüllt): 
Polyetheretherketon (PEEK), Polysulfon (PSU), Polyethylenterephtalat (PET), 
Polyetherimid (PEI), Polyethersulfon (PES), Polyvinylidenfluorid (PVDF);
Referenz: Polycarbonat (PC); Hersteller: Sustaplast KG, Lahnstein
Probekörperfertigung Spanend mit festgelegten Maschinenparametern kühlmittelfrei bearbeitet
=> einheitliche Rauhigkeiten (Abb. 3.10)
Sterilisations-/
Reinigungsverfahren
Plasmasterilisation (43°C, 50 min); nach Versuchsende Reinigung/Entprotei-
nierung mit Detergenslösung Triton X100 (Kap. 4.1.2) 
Blutmedien Heparinisiertes oder zitratisiertes (2 IE) Human- oder Schweinblut (Kap. 4.1.1)
Blutvolumina und 
Werkstoffkontakta 
a. Empfehlung nach AAMI/ISO 10993:4: Verhältnis Blutvolumen zu Kontaktoberfläche 0,17 - 2 ml/cm2
Pro Testkammer 10 ml (0,375 ml Blut/cm2); parallel 8 Werkstoffe in je zwei 
Kammern => 16 Testkammern/ 2 Systeme (Abb. 3.9) 
Versuchsablauf 60 min bei 37°C auf Taumelscheibe (Verhinderung der Sedimentation); 
Versuchsanzahl jeweils n=5 (insgesamt n = 15)
Traumatisierung bei Materialkontakt qualitativ
Hämolyseindex IH [%] 
Def. ? Kap. 4.2.1
Änderung vernachlässigbar gering (< 0,02), unabhängig 
vom untersuchten Blutmedium, unabhängig vom Material
Abfall der Throm-
bozytenzahl (Mittel ± 
SD) [%] über alle 
Werkstoffe;
Def. ? Kap. 5.2.1
Heparinisiertes Schweineblut  - 7,1 ± 4,9
Heparinisiertes Humanblut  -15,3 ± 7,1 (Abb. 3.11)
Zitratisiertes Humanblut  - 5,1 ± 6,7
keine signifikanten Unterschiede zwischen den Materialien
Erythrozytenzahl keine Veränderung
Leukozytenzahl keine Veränderung
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im freien Blutvolumen vermutlich durch Adhäsion an den Werkstoffoberflächen ab. Dabei exi-
stieren keine signifikanten Unterschiede zwischen verschiedenen Materialien (Abb. 3.11).
Aber die Auswahl des Blutmediums hat Auswirkungen. Heparinisiertes Humanblut reagiert
am empfindlichsten (-15,3 %, Tab. 3.4), während die Thrombozytenanzahl bei zitratisiertem
Humanblut und heparinisiertem Schweineblut nur gering abnimmt.
3.4 Realisierung zeitkonstanter Scherfelder 
Eine laminare Fluidschubspannung fester Höhe stellt einen der zu realisierenden Grundbela-
stungsfälle in der Scherapparatur dar. Sie wird im Idealfall sprungartig aufgebracht, wirkt wäh-
rend einer festgelegten Belastungszeit auf das Blut und wird schließlich sprungartig wieder
abgebaut (vgl. auch S. 26). Dies ist die Belastungsform, die bisher in der Literatur für Tierblut
bis 450 Pa untersucht wurde /38, 117/. Dazu wird ein Innenzylinder mit einer Hülse konstanten
Durchmessers eingesetzt und das Blutvolumen im Durchfluß durch den Scherspalt gefördert.
Zusammenfassung 
• Der Einfluß eines hämostatischen Werkstoffkontaktes (keine Strömungsinduzierung) auf 
die Bluttraumatisierung fällt nur gering aus. Verschiedene untersuchte 
Hochleistungspolymere lassen sich unabhängig vom Blutmedium nicht unterscheiden.
• Die sowohl im hämostatischen System als auch im Couette-System realisierte 
Oberflächenrauhigkeiten liegen unterhalb schädigungsrelevanter Werte. 
• Unvermeidbare Prozeßschritte wie Sterilisation und Entproteinierung verändern die 
Oberflächenenergien (Benetzung) der Hochleistungspolymere praktisch nicht.
Abb. 3.10:Rauhigkeit Ra (Mittelwert ± SD) der 
Werkstoffoberflächen nach Fertigung und nach 
Ende der Versuchsreihen
 
 
a
n=4
Abb. 3.11: Abfall der Thrombozytenanzahl
∆PLT [%] (Mittelwert ± SD) in heparinisiertem 
Humanblut nach 60 min Versuchsdauer unter 
Hämostasebedingungen
60min0min
Kontrolle
n=5
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3.4.1 Einfache Schichtenströmung
Bei konstanter Drehzahl entsteht im engen Scherspalt ein einfaches laminares Scherfeld (Cou-
ette-Strömung) mit einer im gesamten Spaltvolumen nahezu gleich hohen Schubspannung.
Das Strömungsfeld setzt sich aus einem in Umfangsrichtung über die Spaltbreite näherungs-
weise linearen Geschwindigkeitsprofil und in Axialrichtung aus einem parabolischen Profil
weit geringerer Geschwindigkeiten zusammen (vgl. Abb. 2.16, S. 30). Die Blutelemente bewe-
gen sich so auf Spirallinien niedriger Steigung axial vorwärts.
Unter der vereinfachenden Annahme, daß sich auch in den Ringkanälen (Verteilkanal am
Bluteintritt und Sammelkanäle am Scherspaltaustritt, vgl. Abb. 3.4, S. 43) eine einfache
Schichtenströmung einstellt, lassen sich analog zum Scherspalt bei gegebener Ringkanalgeo-
metrie die auf Blut wirkenden Schubspannungen analytisch bestimmen (vgl. Gl. 2.15, S. 31).
Abhängig vom Blutvolumenstrom erhält man bei Vereinfachung der axialen Geschwindig-
keitsverteilung zu einem Blockprofil den mittleren zeitlichen Verlauf der Spannung (vgl.
Gl. 2.16). Außerhalb des Scherspaltes bzw. der Übergänge von und zu den Ringkanälen liegen
die Scherbelastungen für Blut auch bei hohen Drehzahlen auf sehr niedrigem Niveau.
Wie Abb. 3.12 für einen typischen Betriebspunkt bei den hier festgelegten geometrischen
Abmessungen (vgl. im Folgenden S. 58) zeigt, kommt der Schubspannungsverlauf dem
sprungartig aufgebrachten Idealtypus recht nahe. Der zeitliche Anteil der Spannungsanstiegs-
und -abbauphase beträgt an diesem Beispiel je 7,5 % (30 ms) bei einem mittleren Spannungs-
gradienten von . Spannungsverläufe, die mittels numerischer Simulation
exemplarisch entlang von Stromlinien durch Ringkanal und Scherspalt berechnet werden, stüt-
zen diese analytische Bestimmung /b, 38/.
Abb. 3.12: Analytisch bestimmter Spannungsverlauf beim zeitkonstanten Grundbelastungsfall 
im Scherspalt und in den Übergangsbereichen zwischen Ringkanal und Scherspalt. 
Betriebspunkt: τ = 600 Pa (n = 6850/min) und tb = 400 ms ( V= 35,6 ml/min) 
∆σ ∆t⁄ 16 kPa/s≈
0 100 200 300 400 500
0
200
400
600
800
1000
 
 
S
c
h
u
b
s
p
a
n
n
u
n
g
 [
P
a
]
Zeit [ms]
1
2
2
1
Belastungszeit tB im Scherspalt
3.4 Realisierung zeitkonstanter Scherfelder
57
3.4.2 Strömungsinstabilitäten: Taylorwirbel
Damit die gewünschte einfache laminare Schichtenströmung in dieser geometrischen Anord-
nung entsteht, müssen einige Voraussetzungen erfüllt sein. Denn je nach geometrischen
Abmessungen und Drehzahlen können bei angetriebenem Innenzylinder durch die Verteilung
der Zentripetalbeschleunigungen im Spalt verschiedene Strömungsformen auftreten.
Im späteren Abschnitt dieses Kapitels wird gezeigt, daß durch entsprechende Wahl der Spalt-
weite im Fall zeitkonstanter Belastung in allen Betriebssituationen die einfache laminare
Schichtenströmung vorliegt. Dennoch wird hier bereits das Auftreten der übrigen Strömungs-
formen diskutiert, da diese bei der Realisierung zeitvarianter Belastungen auftreten können,
wenn dazu die Spaltgeometrie verändert wird. Spezifische Details werden anhand dieser modi-
fizierten Geometrie später in den Kapiteln 3.7.2 und 3.8 behandelt. 
Neben dem Verhältnis von Innen- zu Außenradius Ri/Ra und Scherspalthöhe zu -breite, sowie
der Gestaltung der Zylinderenden, bestimmt insbesondere die Umfangsreynoldszahl ReU und
das Vorhandensein einer Axialströmung welche Strömungsform auftritt. Als Kennzahl dient
die Taylorzahl, die als das Verhältnis der Zentrifugal- zu den Reibungskräften interpretiert wer-
den kann. Es existieren verschiedene Definitionen. Während Taylor selbst (1923) allein das
Verhältnis von Winkelgeschwindigkeit zu kinematischer Viskosität ν bildet, setzen spätere
Arbeiten eine Definition an, die der Umfangsreynoldszahl ReU entspricht. Die neuere Literatur
schließlich verwendet eine erweiterte Form, die auch hier Anwendung finden soll /143/:
;  vgl. Abb. 2.16, S. 30 (Gl. 3.4)
kinematische Viskosität mit Dichte 
Die Strömungsformen, die mit zunehmender Drehzahl
(Umfangsreynoldszahl ReU bzw. Taylorzahl Ta) durchlau-
fen werden, zeigt schematisch Abb. 3.13. Die erste Insta-
bilität, angrenzend an eine einfache laminare
Schichtenströmung, sind laminare Taylorwirbel
(Abb. 3.14). Im hier vorliegenden Fall einer axialen Über-
lagerung ordnen sich die Wirbelpaare bei ausreichendem
Fluß helikal an.
Ta Riωδν------------ 
  2 δ
Rm
------⋅ ReU2 δRm------
γ·
ν-- 
  2 δ5
Rm
------=⋅= =
Abb. 3.13: Strömungsformen in 
Taylor-Couette-Systemen, wenn
nur der Innenzylinder rotiert /162/.
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Die Übergangspunkte zwischen den Strömungsformen
werden durch sog. kritische Taylorzahlen markiert. Diese
hängen von einer Reihe von Einflüssen ab. Größere
Spaltweiten ( ) führen zu höheren kritischen
Taylorzahlen /181/. Allerdings hängt die Taylorzahl stark
von der Spaltweite ab. Die zugehörigen kritischen Rey-
noldszahlen, in die die Spaltweite nicht in dem Maße ein-
geht wie bei den kritischen Taylorzahlen, verhalten sich
hinsichtlich ihrer Abhängigkeit von der Spaltweite entge-
gengesetzt zu den kritischen Taylorzahlen.
Die Überlagerung durch einen Axialfluß stabilisiert die Strömung (Couette-Poiseuille Flow).
Der Einfluß steigt annähernd exponentiell mit dem axialen Volumenstrom. Während die kriti-
sche Taylorzahl bei Reax < 10 für den ersten Übergangsbereich nur bis um ca. 6 % zunimmt,
steigt sie bei Reax = 50 bereits um 80 % an /166/.
Ohne Axialströmung findet der Umschlag von laminarer Schichtenströmung zu laminaren
Taylorwirbeln für Wasser und einen sehr engen Spalt ( ), so wie er hier vorliegt, bei
Takrit = 1706 statt /163, 181/. 
Der Einfluß mehrerer Phasen oder von Partikeln in der Strömung (Suspensionsströmung) ist
bis heute nicht eindeutig geklärt. Technisch relevant ist diese Frage bei sog. Taylor-Couette-
Reaktoren oder bei der dynamischen Filtration. Dabei tritt das achsseitig zugeführte Medium
als Filtrat radial durch die porösen Wände eines rotierenden Innenzylinders. Die Aufbereitung
von Blut oder anderen biologischen Medien stellt eines der Anwendungsfelder dar.
Die Arbeitsgruppe um R. Lueptow zeigt, daß eine zunehmende Partikelkonzentration stabili-
sierend auf die Strömung wirken kann. Je nach betrachteter Stabilitätsgrenze verschieben sich
bei rigiden Partikeln mit 20 µm Durchmesser und Konzentrationen zwischen 40-50 % die
Übergänge um 6-12 % /142, 164/. Die Ursache ist unbekannt, vermutet wird jedoch ein Ein-
fluß der Partikel auf die mikroskopischen Fließwiderstände in der Suspension (Veränderung
der effektiven Viskosität).
Stabilisierende Einflüsse gelten für Partikel, die keine Dichteunterschiede zum Trägerfluid
aufweisen oder leichter sind als das Fluid. Schwerere Partikel können zunehmend destabilisie-
rend wirken /164/. Die Dichte von Blutzellen liegt jedoch nur leicht oberhalb der des Träger-
fluids (ca. 3-7 %, vgl. Tab. 2.5, S. 18), so daß eine mögliche Destabilisierung nur gering
ausfällt. McMillan zeigt dies experimentell für Vollblut (Takrit = 1656). Auch das statt Blut
häufig verwendete Ersatzgemisch Wasser-Glyzerin (Takrit = 1747) liegt im Bereich des Wertes
für Wasser (Takrit = 1706, s.o.) /165/.
3.4.3 Geometrische Abmessungen
Über die Wahl der Spaltweite läßt sich die Couette-Anordnung so auslegen, daß eine wirbel-
freie laminare Schichtenströmung vorliegt. Nach Gl. 3.4 hängt die Taylorzahl von der fünften
Abb. 3.14: Alternierend gegen-
läufige laminare Wirbel (Taylor-
wirbel) /143/
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Potenz der Spaltbreite δ ab. Unter der Maßgabe Separationseffekte durch den Fåhraeus-
Lindqvist-Effekt zu vermeiden (vgl. S. 16) und unter Berücksichtigung der fertigungstech-
nisch erreichbaren Spaltgenauigkeiten (vgl. Kap. 3.2.1) wird mit einem gewählten Zylinderra-
dius von Ri = 20,91 mm die Spaltweite auf δ = 90 µm festgelegt (vgl. auch Kap. 3.5). Es
folgen die daraus resultierenden Betriebsbereiche und die Überprüfung der Strömungsform.
3.4.4 Betriebsbereich: Belastungshöhe
Mit der Maximaldrehzahl des Antriebs von nmax = 10000/min erhält man dann die höchstmög-
liche Scherrate zu (vgl. Seite 31):
; mit  und (Gl. 3.5)
Proportional dazu folgt bei Newtonischer Betrachtung die maximale Schubspannung, die in
der Scherkammer im Blut erzeugt werden kann:
; mit  = 3,6 mPas (Gl. 3.6)
Dieser Maximalspannungswert reicht an die in Blutpumpen auftretenden Spannungen in der
Größenordnung von 103 Pa heran und stellt gegenüber früheren Systemen /38/ etwa eine Ver-
doppelung des Arbeitsbereiches dar.
Die maximal auftretende Taylorzahl liegt dann für die erste Instabilität unterkritisch bei:
 (vgl. S. 58). (Gl. 3.7)
Somit treten im gesamten Drehzahl-Arbeitsbereich keine Taylorwirbel auf, was von Paul expe-
rimentell für niedrigere Drehzahlen und größere Spaltweiten gezeigt wurde /38/. Mit einer ana-
lytischen Abschätzung zeigte Paul darüberhinaus, daß in den umlaufenden Verteil- und
Sammelkanälen ebenso keine Taylorwirbel zu erwarten sind.
Während hier im zeitkonstanten Grundbelastungsfall das Auftreten solcher Sekundärströ-
mungseffekte unerwünscht ist, um gewährleisten zu können, daß das gesamte Blutvolumen mit
gleich hohen Schubspannungen beaufschlagt wird, behandeln andere Arbeiten genau diese
Strömungsformen. Körfer untersucht in einer stationär befüllten Couette-Kammer mit Spalt-
weiten von etwa 1 mm die materialbedingte Blutverträglichkeit verschiedener Polymere bei
niedrigen mittleren Schubspannungen (τ = 1-2,5 Pa) und langen Scherzeiten (tB = 10 min). Bei
Vorhandensein von laminaren Taylorwirbeln treten dann im Vergleich zur wirbelfreien Strö-
mungform an den Scherkammerwänden geringere Protein- und Thrombozytenablagerungen
auf, die durch die Wirbellage moduliert werden /136/.
3.4.5 Betriebsbereich: Belastungsdauer
Die Belastungszeit, also die Zeit, die das Blut im Mittel im Scherspalt verbringt, wird durch
den axialen Blutvolumenstrom, der durch das Perfusionssystem aufgebracht wird, bestimmt.
γ· max ωmaxRmδ----------------- 2,44 10
5⋅ s⁄= = ωmax 2πnmax= Rm Ri Ra+( ) 2⁄=
τmax ηBlut γ· max 878 Pa=⋅= ηBlut
Tamax 1445 Takrit 1706=<=
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Bei Gesamtvolumenströmen von = 10,2 - 2260 ml/min (vgl. S. 48) und mit der gewählten
Scherspaltgeometrie (s. o.), sowie der axialsymmetrischen Anordnung zweier Spalte, sind
mittlere Belastungszeiten von 
;  mit der  Spalthöhe H = 10 mm (Gl. 3.8)
einstellbar. Real unterliegen die Verweilzeiten jedoch einer Verteilung (vgl. Kap. 3.9).
Der maximale Druckverlust  im Scherspalt, der von der Blutförderung aufgebracht werden
muß und die Einlauflänge L der Axialströmung im Scherspalt werden von Paul zu
= 0,6 bar und L = 1,6 % der Spalthöhe H bestimmt. Diese Werte haben auch hier Gültig-
keit, da der Maximalvolumenstrom beider Systeme vergleichbar hoch ist /38/.
3.5 Heterogenitätseffekte im glattwandigen Scherspalt 
Die vorangegangenen Betrachtungen der Strömungsverhältnisse im glattwandigen Scherspalt
beziehen sich auf die kontinuumsmechanische Betrachtung eines Newtonischen Einphasen-
fluids. Ob jedoch tatsächlich im Scherspalt überall gleich hohe Schubspannungen wirken,
hängt von der Homogenität der in Wirklichkeit mehrphasigen Suspensionsströmung ab.
Lokale Unterschiede des Partikelvolumenanteils, der scheinbaren Viskosität oder der Tempera-
tur und Schergeschwindigkeit können zu einer heterogenen Verteilung der Fluidspannungen
führen (vgl. Kap. 2.1.5).
Die Ursache sind Migrationsbewegungen der zellulären Blutbestandteile. Diese können in
Strömungsquerschnitten, die sehr eng sind, auftreten. Einlaufeffekte beim Eintritt in den Spalt
sind bei der hier gewählten Spaltweite von 90 µm (vgl. S. 58) nicht zu erwarten, da diese bei
Rohrströmungen erst unterhalb von 20 µm beobachtet werden (vgl. S. 15). 
Zusammenfassung 
• Zur Erzeugung zeitkonstanter einfacher Schubspannungsbelastungen, die kurzzeitig 
ähnlich einer Sprungfunktion auf Blut wirken, wird als rotierender Kern des Systems ein 
Zylinder konstanten Durchmessers (konstante Spaltweite von 90 µm) eingesetzt.
• Aufgrund der gewählten geometrischen Verhältnisse und Betriebspunkte liegt ein 
einfaches Scherfeld mit im ganzen Spalt annähernd gleichförmiger Schubspannung vor 
(maximal ca. 870 Pa). Es treten dann keine Sekundärströmungen (Taylorwirbel) auf.
• Die mittleren Verweilzeiten im Spaltbereich liegen bei ca. 7 bis 1400 ms, so daß in 
Kombination mit den realisierten Schubspannungen die in Blutpumpen auftretenden 
Bereiche gut abgedeckt werden. 
V· ges
tB
V
V·
--- 2πRmδH
V· ges 2⁄
--------------------- 6,3 bis 1394 ms= = =
∆p
∆p
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Auch eine Heterogenisierung der Strömung aufgrund des Fåhraeus- oder Fåhraeus-Lindqvist-
Effekts ist bei Durchflußbetrieb und der gewählten Spaltweite nur in geringem Maße ange-
zeigt. Bei Rohrströmungen mit einem Durchmesser von etwa 100 µm sinken Hämatokrit und
Viskosität je nach Untersuchung lediglich um etwa 0-20 % ab (vgl. Abb. 2.9, S. 16). Ferner
tritt der Effekt bei dem hier vorliegenden ringförmigen Spaltquerschnitt vermutlich nur in
abgeschwächter Form auf, da der Wandeinfluß geringer ist als bei Rohrströmungen. Darüber-
hinaus fehlen bei kontinuumsmechanischer Betrachtung der Couette-Strömung die deutlichen
Schubspannungsunterschiede über der Spaltweite. Diese gelten aber als eine wesentliche trei-
bende Kraft der Migration (vgl. Kap. 2.1.5, S. 17).
Für die Strömung einer komplett gefüllten Couette-Kammer konnten Mauri und Tirumkudulu
zeigen, daß eine stabile gleichmäßige Verteilung der Partikel bestehen bleibt, wenn keine
Dichteunterschiede zwischen rigiden Partikeln und Umgebungsmedium herrschen, /167, 168/.
Die Wahl einer größeren Spaltweite mit großzügigerem Abstand zum potentiellen Beginn des
Fåhraeus-Lindqvist-Effekts scheint aber auch nicht sinnvoll, da sich dann die Auslegung des
Schersystems dem Taylorwirbelbereich nähert (vgl. Kap. 3.4). Die Auslegung bewegt sich mit
der gewählten Spaltweite von 90 µm somit bei sehr hohen Drehzahlen an den Grenzen des
Möglichen. 
Heterogenitätseffekte durch den Einlauf- oder den Fåhraeus-Lindqvist-Effekt sind also für das
Schersystem nicht zu erwarten. Weil aber die zellulären Bestandteile Dichteunterschiede zum
Umgebungsmedium aufweisen (vgl. Tab. 2.5, S. 18), können in der Couette-Anordnung den-
noch Migrations- bzw. Sedimentationsbewegungen entstehen.
3.5.1 Dichtebedingte Migration
Ähnlich wie in einer Zentrifuge, die der beschleunigten Zellsedimentation dient, wird Blut in
einer Couette-Strömung auf erzwungenen Kreis- bzw. Spiralbahnen einem radialen Beschleu-
nigungsfeld ausgesetzt. Bei Zentrifugen rotieren die innere und äußere Wandbegrenzung mit
gleicher Winkelgeschwindigkeit und sorgen so, abgesehen vom Achsenabstand, für ein nahezu
gleichmäßiges Beschleunigungsfeld. Das gesamte Blutvolumen bewegt sich dann mit ähnli-
cher Absolutgeschwindigkeit in Umfangsrichtung.
Im Gegensatz dazu besitzt die hier vorliegende Couette-Strömung eine radial nach außen
linear abnehmende Umfangsgeschwindigkeit. Demnach fällt auch das Beschleunigungsfeld
von innen nach außen ab. So bewegen sich die dichteschwereren Blutkorpuskel gegenüber
dem Blutplasma mit abnehmender Relativgeschwindigkeit vrad, Zelle radial nach außen. Da
sich weiter außen befindliche Partikel langsamer bewegen als die Nachfolgenden, muß mit
einer Aufkonzentrierung (Hämatokriterhöhung; Hkt) gerechnet werden. Der steigende Parti-
kelvolumenanteil führt in diesen Bereichen zu einer Viskositätserhöhung (ηBlut; vgl.
Kap. 2.1.5, S. 14). Dies wiederum kann lokal zu höheren Fluidschubspannungen τ führen, aber
auch die Fluidtemperatur T durch zunehmende Friktion erhöhen, was der Viskositätszunahme
entgegenwirkt. Der lokal unterschiedliche Hämatokrit führt gegenüber homogener Betrach-
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tung zu anderen Belastungszeiten der Zellen tB, Zelle, da Plasma und zelluläre Bestandteile sich
dann hinsichtlich ihrer Verweilzeitverteilungen unterscheiden. Abb. 3.15 faßt dies zusammen.
Abb. 3.15: Mögliche gegenseitige Beeinflussung lokaler Größen und der Belastungsverhältnisse 
(tB, τ ) im Scherspalt, wenn die Zellen aufgrund des radialen Beschleunigungsfeldes 
wandern (vgl. auch Kap. 2.1.5).
Das Zusammenspiel der Wechselwirkungen ist derart komplex, daß eine Betrachtung der
potentiellen Separationsbewegungen der Blutelemente und ihrer Folgen nur sehr vereinfacht
erfolgen kann. Dies geschieht im Folgenden ohne Berücksichtigung von Temperatur-
änderungen für den glattwandigen Spalt. Für variable Spaltgeometrien (Kap. 3.7) scheint eine
einfache Abschätzung nicht möglich.
Die treibende Kraft der Separationsbewegung im Beschleunigungsfeld resultiert aus der
Dichtedifferenz zwischen Zellen und Plasma. Die beschreibenden Gleichungen gehen auf
Sedimentationbetrachtungen von Stokes an einzelnen Kugeln zurück, müssen aber aufgrund
des hohen Partikelvolumenanteils und der Zellform korrigiert werden.
3.5.2 Radialgeschwindigkeit der Zellen 
Unter Wirkung eines Zentripetalfeldes mit der Winkelgeschwindigkeit ω ist das Erdschwere-
feld vernachlässigbar und man erhält für eine in Radialrichtung schleichende Strömung
(Re < 0,1) als stationäre Endgeschwindigkeit einer Zelle  /169, 170, 50/:
; mit (Gl. 3.9)
Dichte der Zelle
Plasmadichte
r Radiale Position der Zelle (Achsabstand)
dZ Zelldurchmesser
ηPl Plasmaviskosität
n Drehzahl
vrad, Zelle Hkt ηBlut T ηPlasma
τtB, Zelle
γ
vrad Zelle ∞,,
vrad Zelle ∞,, vrad=
ρZ ρPl–( ) dZ2⋅
18ηPl-------------------------------- rω
2 f Hkt( ) CF⋅⋅⋅=
Beschleuni-
Partikel-
volumenanteil
gungsanteil
Form-
faktor
ω 2πn=
ρZ
ρPl
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 wird theoretisch erst nach unendlich langer Zeit erreicht. Praktisch jedoch (zu 99 %) bei
gegebenen Blutzelldurchmessern schon nach ca. 0,02 ms /169, d/. 
Corioliskräfte, die durch die translatorische Relativbewegung induziert werden, sind bei Blut
unter vergleichbaren Bedingungen (Zentrifuge) vernachlässigbar gering /170/.
Da die Blutzellen in Zentrifugen keinem nennenswerten Scherfeld ausgesetzt sind, greifen die
dort gültigen Formfaktoren /170, 50/ hier nicht. In der vorliegenden Couette-Strömung mit
sehr hohen Scherraten besitzen die strömungsdominierenden Erythrozyten längliche, rigide
Spindelformen in Umfangsrichtung (vgl. Abb. 2.6, S. 13). Die radiale Querbewegung wird so
eher erschwert. Da für diese Zellformen keine Literaturwerte existieren, wird als Näherung für
Erythrozyten der Formfaktor für längliche Zylinderkörper zu CF = 0,5 angenommen /169/.
Das starke Scherfeld sorgt zusätzlich dafür, daß es nicht zu Aggregatbildung kommt, was
durch größere effektive Partikeldurchmesser eine beschleunigte Separationsbewegung zur
Folge hätte, so wie sie aus der klinischen Messung der Blutsenkung bekannt ist.
Die Korrektur über den Partikelvolumenanteil in Gl. 3.9 wird erforderlich, da die Separation
von Suspensionen hohen Partikelanteils (Schwarmverhalten) sehr viel langsamer abläuft als
bei einzelnen Partikeln. Die Ursachen liegen in der Störung der Geschwindigkeits- und Zähig-
keitsfelder im Plasma durch benachbarte Zellen und in Kollisionen zwischen Partikeln.
Grundsätzlich läßt sich der Einfluß des Partikelvolumenanteils über Ansätze berücksichtigen,
die das Viskositätsverhalten von Blut beschreiben (vgl. Gl. 2.4; S. 14), da der Veränderung der
Radialgeschwindigkeit und dem Viskositätsverhalten die gleichen suspensiven Ursachen zu
Grunde liegen. Die in der Literatur vorhandenen Ansätze formulieren jedoch nicht explizit die
Beschreibung verschiedener Zelltypen, so daß an dieser Stelle ein aus der Zentrifugentechnik
bekannter empirischer Ansatz Verwendung finden soll. So läßt sich nach van Wie und Sofer
die Partikelvolumenkorrektur für alle drei Blutzelltypen unter der Vorraussetzung, daß keine
Aggregation auftritt, über einen Zusammenhang implementieren, der auf der Sedimentations-
theorie nach Hawksley-Vand beruht /170/: 
; mit Hkt in % (Gl. 3.10)
mit (Gl. 3.11)
Dichte der jeweiligen Zelle (Erythrozyt, Thrombozyt, Leukozyt)
Plasmadichte
Volumengemittelte Suspensionsdichte
Volumenanteil des Zelltyps
Volumenanteil Plasma
Die Näherung in Gl. 3.11 ist möglich, da der Volumenanteil von Thrombozyten und Leukozy-
ten vernachlässigbar gering ist (vgl. S. 3).
vrad
f Hkt( ) ρZ ρSusp–ρZ ρPl–----------------------
4– 1 Hkt⋅,
164 Hkt–
-------------------------  exp⋅=
ρSusp φZ ρ⋅ Z( )
Z = Ery, Thr, Leuk
∑ φPl ρPl Hkt ρ⋅ Ery 1 Hkt–( ) ρPl⋅+≈⋅+=
ρZ
ρPl
ρSusp
φZ
φPl
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Der Einfluß des Partikelvolumenanteils nach Gl. 3.10 entspricht bei den hier relevanten Häma-
tokritwerten (> 30 %) für den Zelltyp Erythrozyt in guter Näherung dem Verhalten des Visko-
sitätsansatzes von Brown (Gl. 2.4; S. 14), sodaß beide Ansätze bei der Modellierung des
Migrationsverhaltens respektive der Viskositätsänderungen ergänzend Anwendung finden
(vgl. auch S. 68). 
In einer Couette-Strömung hängt das Beschleunigungsfeld von der radialen Position r im Spalt
ab. So gilt mit der Umfangsgeschwindigkeit an der Oberfläche des rotierenden Innenzylinders
 (r = Ri) für Gl. 3.9:
(Gl. 3.12)
Ra Innendurchmesser des Gehäuses (Radius der äußeren Spaltbegrenzung)
δ Spaltweite
3.5.3 Schichtenmodell
An Hand der zuvor dargestellten Gleichungen kann in einer einfachen Abschätzung die radiale
Wanderung der Zellen nachgezeichnet werden, wenn sie ausgehend von einer gleichmäßigen
Verteilung am Scherspalteintritt durch Wirkung des Beschleunigungsfeldes im Verlaufe der
axialen Scherspaltpassage nach außen bewegt werden.
Abb. 3.16: Modell zur radialen Wanderungsbewegung der Blutzellen bei zum Gehäuse hin 
abnehmender Zentripetalbeschleunigung 
Zunächst sei ihre je nach radialer Position unterschiedlich schnelle axiale Bewegung (paraboli-
sches Geschwindigkeitsprofil) außer Acht gelassen und nur die radiale Bewegung betrachtet.
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Dazu wird die Spaltweite δ in 40 Schichten diskretisiert (Abb. 3.16), wobei die Ringschichten
vereinfachend gleiches Volumen besitzen, da die Spaltweite δ sehr viel kleiner als der Radius
ist. Die Gitterweite ∆R dieses Netzes liegt dann mit δ = 90 µm bei ∆R = 2,25 µm und somit in
der Größenordnung der Zellen, so daß eine feinere Diskretisierung nicht erforderlich scheint.
Mit Gl. 3.9 kann für jede Gitterschicht die radiale Geschwindigkeit der Zellen abhängig von
lokaler Beschleunigung und lokalem Hämatokrit bestimmt werden. Dabei seien zunächst die
zahlenmäßig um Größenordnungen dominierenden Erythrozyten betrachtet. Ausgehend von
ihrer Gleichverteilung bewirkt die Differenz der Radialgeschwindigkeiten zwischen benach-
barten Schichten, daß während eines Zeitschrittes ∆t mehr Erythrozyten eintreten, als austre-
ten. Es kommt zur Aufkonzentrierung. Der steigende lokale Hämatokrit wird neu bestimmt
und im nächsten Zeitschritt zur Berechnung der nun verminderten Radialgeschwindigkeit
benutzt. 
3.5.4 Lokale Hämatokritverteilung
Die lokale Veränderung des Hämatokrits  in der n-ten Schicht zwischen zwei Zeitschrit-
ten (t, t + ∆t)  
(Gl. 3.13)
läßt sich auf Basis der Stofftransportgleichung bestimmen:
  (allgemein mit ci = Stoffkonzentration) (Gl. 3.14)
Da es sich beim Hämatokrit nicht um eine Stoffkonzentration handelt, sondern um einen Volu-
menanteil, der sich aus Elementen nicht infinitisimal kleiner Ausdehnung bildet (Packungs-
dichte), muß hinsichtlich des radial durch die Gitterflächen tretenden Volumenanteils eine
Korrektur durchgeführt werden. Auf eine detaillierte Herleitung soll an dieser Stelle verzichtet
werden. Unter vereinfachter Betrachtung lautet dann die Hämatokritänderung am n-ten Gitter-
element während des Zeitschrittes ∆t näherungsweise:
(Gl. 3.15)
(Gl. 3.16)
, =  nach Gl. 3.9: Radiale Geschwindigkeit der Zellen von n-ter
und (n+1)-ter Schicht
k = 2/3 Korrekturexponent, bezieht den Zellanteil auf die radiale Durchtrittsfläche
Über die Radialgeschwindigkeiten werden die jeweils radial zurückgelegten Wegstrecken der
Zellen bestimmt. So kann iterativ die Wanderung der Zellen abgebildet werden. Als äußere
Hktn
Hktn t ∆t+( ) Hktn t( ) ∆Hktn t( )+=
t∂
∂ci
r∂
∂ v ci⋅( )–=
∆Hktn t( )
t∆---------------------
v∆
r∆------ Hktn t( )[ ]
k⋅–=
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Randbedingung gilt, daß von der inneren Wandbegrenzung (Welle) keine Zellen einströmen
und die Zellen die äußerste Schicht (Gehäusewand) nicht radial nach außen verlassen können. 
Während des Wanderungsvorganges werden die wellennahen Schichten nach und nach geleert.
Es entsteht eine zellfreie Plasmaschicht. So wandern die Zellen nach außen, während Plasma
aus Kontinuitätsgründen nach innen strömt.
Die wegen der Überlagerung durch eine Axialströmung je nach radialer Position unterschied-
lich schnelle axiale Bewegung (parabolisches Geschwindigkeitsprofil) hat zur Folge, daß die
von Schicht zu Schicht übertretenden Zellen tatsächlich in Schichten anderer Effektivgröße
übertreten (vgl. auch Kap. 2.1, S. 15f zum Fåhraeuseffekt). In der inneren Spalthälfte bei-
spielsweise bewegen sich die Zellen auf ihrem Radialweg nach außen hin zu Schichten, die
axial schneller vorwärtsströmen, so daß die übergetretenen Zellen sich auf ein größeres Volu-
men verteilen. Daher wird die bei jeder Schicht bestimmte lokale Hämatokritänderung mit den
axialen kontinuumsbasierten Strömungsgeschwindigkeiten benachbarter Gitterschichten korri-
giert:
(Gl. 3.17)
Auf Basis der dargestellten analytischen Gleichungen und der lokalen und zeitlichen Diskreti-
sierung in Form eines Gitterschichtenmodells lassen sich die Wanderungsbewegungen der Zel-
len mit Hilfe einer Tabellenkalkulation (Excel® 2000, Microsoft Corp., Redmond, USA)
iterativ für jede Schicht simulieren.
Dabei wird vorausgesetzt, daß alle Zellen gleichen Typs keiner Eigenschaftsverteilung unter-
liegen (vgl. Kap. 2.1.3), sondern beispielsweise alle die gleiche Größe und Dichte besitzen
(Tab. 3.5). Ferner wird angenommen, daß sich die Eigenschaften der Zellen während der Pas-
sage nicht ändern. Dies ist jedoch gerade bei hohen, schädigenden Belastungen eine starke
Vereinfachung, da dann viele Zellen ihre Formintegrität verlieren können.
Ausdruck der allmählichen Ungleichverteilung der Zellen ist die sich mit zunehmender Dauer
verändernde Verteilung des Hämatokrit. Abb. 3.17 zeigt dies einschließlich der Axialkorrektur
für humane Erythrozyten bei der mittleren und bei der maximalen Drehzahl. Die Simulations-
dauer wird auf 1200 ms begrenzt, da dies der maximalen untersuchten mittleren Verweilzeit im
Scherspalt entspricht. 
Wie erwartet kommt es nach dieser Modellrechnung aufgrund des zum Gehäuse hin abneh-
menden Beschleunigungsfeldes zu einer Aufkonzentrierung der Erythrozyten zur Scherspalt-
mitte hin. Der Hämatokrit steigt bei maximaler Drehzahl und maximaler mittlerer Verweilzeit
bis auf etwa 64 %. Die zellfreie Schicht nahe der Welle (Hämatokrit = 0) wächst während der
axialen Passage auf bis zu etwa 25 % der Spaltbreite an. 
Ein hier nicht abgebildeter Vergleich zwischen Simulationen mit und ohne Axialkorrektur
nach Gl. 3.17 zeigt, daß sich die Ergebnisse nur nahe der Gehäusewand merklich unterschei-
∆Hktn t( ) Axialkorrektur ∆Hktn t( )
vax n,
vax n+1,
-------------⋅=
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den. Dort existieren wandnah die größten axialen Geschwindigkeitsunterschiede zwischen
benachbarten Gitterschichten.
Als Fehlerbetrachtung dient ein Vergleich der Flächen zwischen den Hämatokritkurven von
t = t0 und t > t0 (Abb. 3.17). Bei der Rechnung ohne Axialkorrektur muß die zwischen den
Kurven liegende Fläche im bei t > t0 zellfreien Bereich (analog zu A in Abb. 3.17b) der Fläche
zwischen den Kurven im zellangefüllten Bereich (B) entsprechen (Zellerhaltung). Die Art der
Zellübergabe von Schicht zu Schicht, auf die hier nicht näher eingegangen werden soll, ist im
Sinne einer Abschätzung zur sicheren Seite implementiert. Daher zeigt sich beim Vergleich der
Flächen, daß das Modell die Aufkonzentrierung im zellangefüllten Bereich je nach Betriebs-
punkt um ca. 5 bis 20 % überbetont. Der Hämatokritanstieg muß also moderater vermutet wer-
den, so daß die vorliegende Berechnung als worst case anzusehen ist.
3.5.5 Verweilzeitverteilung der Zellen
Durch die Ungleichverteilung der Zellen ändert sich auch ihre Verweilzeitverteilung. Sie ent-
spricht nicht mehr der Verteilung, die auf dem parabolischen Profil der Einphasenbetrachtung
beruht (vgl. Kap. 3.9). Eine Modellrechnung  zeigt, daß durch die Aufkonzentrierung der Zel-
len in der Scherspaltmitte die mittlere Verweilzeit in Abhängigkeit von der Stärke des Zentri-
petalfeldes im Vergleich zu homogen verteilten Zellen jedoch nur um maximal 12 %
(n = 10000/min) abnimmt. 
Tab. 3.5: Charakteristische Kennwerte
für die Modellrechnung der radialen
Wanderungsbewegung der Zellen
Parameter Wert
Anfangshämatokrita Hkt0
a. bei Verdünnung 1:8, den Versuchen
entsprechend (vgl. S. 14)
40 %
Erythrozytendurchmesserb  DEry
b. aus volumenäquivalenter Kugel mit
VEry = 90 µm
3 (vgl. Tab. 2.2, S. 11)
5,56 µm
Thromboyztendurchmesser DThr 2,5 µm
Dichte von Erythrozyten ρEry 1096 kg/m3
Dichte von Thrombozyten ρThr 1050 kg/m3
Plasmadichtea ρPl 1022 kg/m3
Plasmaviskosität bei 37°C ηPl 1,26 mPas
Formfaktor längliche Partikel CF 0,5
Zeitschritt der Iterationen ∆t 10 ms
Gitterweite/Diskretisierung ∆R 2,25 µm
Anzahl Gitterboxen n 40
Abb. 3.17: Hämatokritverteilung in radialen Spalt-
schichten bei verschiedenen Expositionszeiten und 
Drehzahlen: (a) 5000/min, (b) 10000/min
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3.5.6 Viskositätsverteilung
Aus der Hämatokritverteilung läßt sich die lokale Verteilung der scheinbaren Viskosität mit
dem Ansatz von Brown und den entsprechenden Konstanten (Gl. 2.4; S. 14) bestimmen, wobei
vereinfachend Isothermie (T = 37°C) und die hier geltenden sehr hohen Scherraten  vorraus-
gesetzt werden:
(Gl. 3.18)
gilt für Hkt > 30 %; in zellfreien Bereichen mit Hkt = 0 gilt 
Mit Hilfe der parabolischen axialen Geschwindigkeitsverteilung können die berechneten
Werte auch ihrer axialen Position im Scherspalt zugeordnet werden. Abb. 3.18 zeigt dies für
die Blutviskosität η bezogen auf die Ausgangsblutviskosität η0 bei Hämatokrit 40 % und Tem-
peratur 37°C. Bei Betriebspunkten mit sehr hohen Belastungen, wie dem in Abb. 3.18 darge-
stellten, wird dem Modell zur Folge lokal zum axialen Ende des Scherspaltes hin maximal eine
Verdoppelung der Viskosität erreicht. Die mit den lokalen axialen Volumenströmen der Gitter-
schichten gewichtete mittlere Viskositätserhöhung (ηm/η0) steigt um maximal etwa 40 % an.
Abb. 3.18: Verteilung der durch Hämatokritänderung bedingten relativen Blutviskosität
η/η0 im Scherspalt bei einer Drehzahl von 10000/min und einer Simulationszeit von 
tmax = 1200 ms (= längste untersuchte mittlere Verweilzeit)
Ob die lokal erhöhten Viskositätswerte jedoch auch die dortigen Schubspannungen
( ) in gleichem Maße verändern, bleibt fraglich, denn es ist anzunehmen, daß sich die
Scherraten  örtlich verändern. In Bereichen mit hohem Hämatokrit kann eine Verringerung
(Tendenz zu Pfropfströmungsverhalten), in der zellfreien Zone ein Anstieg der Scherrate ver-
mutet werden.
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Auch die isotherme Betrachtung kann, wie einleitend gezeigt, nur als Näherung gelten. Die im
Laufe der axialen Bewegung zunehmende Temperatur, läßt real einen geringeren Viskositäts-
anstieg vermuten (vgl. Kap. 3.6).
Die letztgenannten Aspekte führen dazu, daß die modellhaft berechneten Wirkungen des Zen-
trifugaleffektes im Sinne eines worst case zu beurteilen sind.
3.5.7 Migration der Thrombozyten
Nach van Wie und Sofer lassen sich die Wanderungsbewegungen aller drei Zelltypen mit den
vorgestellten Gleichungen beschreiben /170/. Eine Analyse der Verhältnisse der Radialge-
schwindigkeiten von Thrombozyten zu Erythrozyten zeigt, daß sich die Thrombozyten deut-
lich langsamer bewegen (Abb. 3.19). Bei Hämatokritwerten oberhalb etwa 40 % bewegen sie
sich sogar entgegen der Erythrozytenbewegung nach innen zur Rotationsachse hin. Mathema-
tisch liegt die Ursache darin, daß dann die hämatokritabhängige Suspensionsdichte  die
Thrombozytendichte  überwiegt und somit der Korrekturterm des Partikelvolumenan-
teils ein negatives Vorzeichen annimmt (vgl. Gl. 3.10). In der realen Strömung einer Zentrifuge
vermutet van Wie als Ursache eher, daß die Thrombozyten durch nach innen strömendes ver-
drängtes Plasma mitgerissen werden /170/. 
Anfangs bewegen sich die Thrombo-
zyten also in den Schichten, die Zellen
tragen (Hkt > 40 %), den Erythrozy-
ten entgegen zur Welle hin. Sobald sie
jedoch den Grenzbereich zur zell-
freien Zone erreicht haben, wandern
sie mit deutlich langsamerer Radialge-
schwindigkeit als die Erythrozyten-
grenze hinter dieser nach außen zum
Gehäuse hin.
Ein solches Verhalten wird in Zentri-
fugen real auch beobachtet und führt
bei zentrifugierten Blutproben am
Ende zu einer dünnen Thrombozyten-
schicht unmittelbar angrenzend an das
gepackte Erythrozytenvolumen.
Insgesamt kann bei den Thrombozyten aufgrund der wesentlich langsameren Migrations-
bewegung und der phasenweise gegenläufigen Bewegungsrichtung eine viel geringere
Ungleichverteilung als bei den Erythrozyten vermutet werden. Es ist jedoch davon auszuge-
hen, daß die Belastungen, die auf die Thrombozyten wirken, lokal dennoch sehr unterschied-
lich sein können, da die mikroskopische Strömungssituation vom Verhalten der Erythrozyten
dominiert wird.
ρSusp
ρZ Thr=
Abb. 3.19: Berechnete radiale Bewegung der Thrombo-
zyten im Scherspalt. Die Thrombozyten bewegen sich 
langsamer als die Erythrozyten und wandern zeitweise 
mit dem Plasma sogar zur Welle hin, also gegenläufig zu 
den Erythrozyten.
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3.5.8 Migration in Blutpumpen
Das Wanderungsverhalten der Zellen ist nicht nur für die Beurteilung der Belastungsverhält-
nisse in dem entwickelten Schersystem von Bedeutung. Auch bei anderen Versuchsapparatu-
ren oder den Blutpumpen selbst sind Migrationseffekte durch Zentrifugalkräfte zu vermuten,
wenn nicht durch hohe Drehzahlen, dann durch lange Expositionszeiten. Die Literatur läßt
jedoch bisher eine explizite Bearbeitung dieser Frage vermissen.
Rotationsblutpumpen besitzen zum Teil höhere Drehzahlen als das Schersystem. Andererseits
fällt der Rotationsradius oft kleiner aus. Eine Abschätzung zeigt, daß die anfängliche radiale
Erythrozytengeschwindigkeit an der Nabenoberfläche einer Mikroaxialblutpumpe
(n = 50000/min, Ri = 1 mm) mit etwa 117 µm/s dem Wert im Schersystem (98 µm/s) bei
n = 10000/min sehr ähnlich ist. Im Fall der Pumpe bedeutet dies wegen der kurzen Passagezei-
ten zwar keine Aufkonzentrierung, aber es ist denkbar, daß die Zellen die am Nabenende von
Apel detektierten Zonen hoher Wandschubspannungen gar nicht passieren /145/.
Folgebemerkungen
Den dargestellten Betrachtungen bleiben starke Vereinfachungen zu Eigen. Dies macht deut-
lich, daß zukünftig Detailuntersuchungen zum Mehrphasenverhalten von Blutströmungen
nötig sind. Zur experimentellen Untersuchung bietet sich potentiell die NMR-Flußbildgebung
(nuclear magnetic resonance) an. Sie stellt neben Ultraschallmethoden die einzige derzeit ver-
fügbare Möglichkeit dar, nichtinvasiv und mit hoher räumlicher Auflösung Geschwindigkeiten
an undurchsichtigen Fluiden zu messen. Allerdings ist damit zu rechnen, daß die Anwendungs-
reife insbesondere der NMR-Flußbildgebung bei den hier auftretenden sehr hohen Umfangsge-
schwindigkeiten und kleinen Spaltabmessungen noch nicht gewährleistet ist.
Auf der theoretischen Seite sind genauere Abschätzungen auf Basis numerischer Simulationen
zur Fluiddynamik der Mehrphasenströmung angezeigt, die deutlich über die hier dargestellte
vereinfachte Betrachtung hinausgehen. 
Aufgrund des Näherungscharakters der Heterogenitätsbetrachtungen und der lokal, zeitlich
und zelltypabhängig unterschiedlichen Werte im Spalt, werden im Folgenden an den angege-
benen Fluidspannungen und Verweilzeiten keine Korrekturen vorgenommen. Es werden also
stets die Nominalwerte aus der einphasigen Betrachtung zu Grunde gelegt. Dies scheint insbe-
sondere sinnvoll, da Blut bei den extremen Betriebspunkten, die zu merklicher Ungleichvertei-
lung der Zellen führen können, sehr stark geschädigt wird (vgl. Kap. 5). Dann verändern sich
die Partikeleigenschaften durch Zerstörung großer Teile der Population ohnehin im Verlauf der
Spaltpassage.
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3.6 Friktionsbedingte Erwärmung im glattwandigen Scherspalt
Wie in Kap. 2.2.1 dargestellt, kann Blut auch durch thermische Einflüsse geschädigt werden,
so daß eine zu hohe Erwärmung in der Apparatur vermieden werden muß. 
Als Wärmequellen treten primär zwei Ursachen auf:
• Festkörperreibung an Radialwellendichtringen
• Viskose innere Fluidreibung in Blut und Dichtmedium
Zusammenfassung 
• Eine Betrachtung potentieller Migrationsbewegungen der Blutzellen während der 
Passage des glattwandigen Scherspaltes zeigt, daß als treibende Ursache vor allem 
Dichteunterschiede zwischen Zellen und Trägerfluid in Frage kommen. 
• In der Couette-Strömung sind die Zellen einem nach außen hin abnehmenden radialen 
Beschleunigungsfeld ausgesetzt. Die Radialgeschwindigkeit der Zellen läßt sich über 
einen modifizierten Sedimentationsansatz nach Stokes abschätzen. Mit einem einfachen 
Schichtenmodell wird iterativ die Bewegung von Erythroyzten und Thrombozyten 
nachgezeichnet.
Zum Ausmaß der Ungleichverteilung der Blutzellen und den damit verbundenen 
Auswirkungen auf die wirkenden Belastungen in Form von Schubspannungen und 
Belastungszeiten liefert das Modell:
• Über weite Betriebsbereiche sind die Auswirkungen der radialen Wanderung der Zellen 
als gering anzusehen.
• Erythrozyten sind dabei stärkerer Ungleichverteilung unterworfen als Thrombozyten.
• Die mittleren Verweilzeiten der Erythrozyten sinken bei extremen Betriebspunkten nur 
leicht ab (ca. 10 %).
• Insgesamt zeigen die Zellen eine Tendenz zur Aufkonzentrierung zur Scherspaltmitte hin. 
Dies könnte dazu führen, daß dort ansteigende Fluidspannungen und zunehmende 
Wechselwirkungen der Zellen untereinander eine stärkere Schädigung verursachen. 
• Für sehr hohe Drehzahlen und geringe Axialströme ist lokal und zeitlich eng begrenzt 
maximal eine Verdoppelung der Fluidspannungen im Sinne eines worst case 
abzuschätzen. Vermutlich steigen die Spannungen durch Temperaturanstieg und 
Absinken lokaler Scherraten jedoch nur geringer an.
• Im Folgenden wird die Verwendung der nominellen Schubspannungen und Verweilzeiten 
(aus homogener Betrachtung) beibehalten, da die hier abgeschätzten Inhomogenitäten 
nur bei extremen Betriebspunkten zum Tragen kommen. Darüberhinaus ändern sich bei 
diesen Betriebspunkten die Partikel- und Suspensionseigenschaften ohnehin aufgrund 
der dann vorhandenen starken Blutschädigung (vgl. Kap. 5) 
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Die höchste Dissipationsleistung im Fluid wird bei der Spaltgeometrie für zeitkonstante Bela-
stungen produziert, da in diesem Fall über die gesamte Spalthöhe eine konstant enge Spalt-
weite von 90 µm vorliegt. Für dieses Worst-Case-Szenario werden eine analytische
Abschätzung und eine entsprechende experimentelle Untersuchung durchgeführt. Die Vorge-
hensweise entspricht einer für niedrigere Drehzahlen ( ) und größere Spaltwei-
ten durchgeführten Untersuchung von Paul /38/. 
Die Auswirkung der durch die Geschwindigkeitsunterschiede zwischen den Fluidschichten
entstehenden inneren Reibung in Scher- und Dichtspalt läßt sich als strömungseigene Wärme-
quelle beschreiben /171, 38/:
(Gl. 3.19)
Dissipationsleistung durch innere Reibung bei Blut im Scherspalt ( ) und
bei Fluorkarbon als Dichtfluid im Dichtspalt ( )
V Spaltvolumen Scherspalt oder Dichtspalt
Fluidviskosität bei 37°C ( = 3,6 mPas; = 4,1 mPas)
Radius des Innenzylinders
Spaltweite = 90 µm
Dieser Wärmestrom  muß bei Vernachlässigung der Leitungsterme (worst case) allein kon-
vektiv durch den Axialstrom  von Blut (B) oder Dichtfluid (DF) abgeführt werden: 
(Gl. 3.20)
Dichte bei 37°C von Blut oder Ersatzmedium Wasser/Glyzerin (42 %)
 = 1059 kg/m3 (vgl. S. 18);
Dichte von Fluorkarbon = 1880 kg/m3 (vgl. S. 49)
Spezifische Wärmekapazität von Blut oder Ersatzmedium Wasser/Glyzerin
näherungsweise wie bei Wasser (25°C): = 4183 J/kgK;
bei Fluorkarbon = 1047 J/kgK
So läßt sich für entsprechende Volumenströme ( = 70 ml/min und  = 40 ml/min)
analog zur Untersuchung von Paul /38/ die friktionsbedingte Temperaturerhöhung ∆T in den
Spaltbereichen abschätzen (Tab. 3.6).
Das Blut erwärmt sich danach bei 10000/min merklich um bis zu 5 °C. Paul ermittelte bei
Drehzahlen von 6000/min und einer etwas größeren Spaltweite einen Anstieg von ca. 1 °C
/38/. Dies verdeutlicht die starke Drehzahlabhängigkeit der Dissipationsleistung (vgl.
Gl. 3.19).
n 6000 min⁄≤
Q· V ηF 2πn Ri⋅δ------------------- 
  2⋅ ⋅=
Q· Q· B
Q· DF
ηF ηB ηDF
Ri
δ
Q·
V· ax
Q· V· ax ρ cp ∆T⋅ ⋅ ⋅=
ρ
ρB
ρDF
cp
cp B,
cp DF,
V· ax B, V· ax DF,
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Für die Festkörperdichtungen (FD),
die den Dichtfluidraum axial nach
außen abgrenzen, ist eine theoreti-
sche Abschätzung des Wärmeein-
trages  sehr schwierig. Die
Friktion dort hängt außer vom
Betriebspunkt und dem Einlaufzu-
stand der Dichtung, besonders von
den Schmierungsverhältnissen an
der Dichtlippe ab. Selbst für Stan-
dardanwendungen bei Ölschmierung können herstellerseitig keine Absolutwerte bei praxisna-
hem Betrieb angegeben werden /172/. Daher wird diese Wärmequelle bzw. die
Gesamterwärmung der Fluide am Systemauslaß experimentell untersucht.
Zur Messung der Fluidtemperaturen an verschiedenen Meßpositionen mit Hilfe von Thermo-
elementen dient die in Kap. 3.2.2, S. 49 angegebene Meßtechnik. Abb. 3.20b zeigt relativ zum
Einlaß (Position 1) die Temperaturerhöhung im Dichtfluidraum (2) aufgrund der Reibung am
Radialwellendichtring ( ) und den Gesamttemperaturanstieg unmittelbar am Auslaß (3).
Die Meßzeit wird auf 80 s begrenzt, da einzelne Betriebspunkte bei den Versuchen mit Blut
maximal etwa 40 s dauern.
Abb. 3.20: Erfassung des Temperaturanstiegs im Schersystem durch Festkörperreibung an 
Dichtungen und innerer Reibung im Fluid. (a) Meßpositionen und Wärmequellen,
(b) Gemessener Temperaturverlauf mit Wasser-Glyzerin-Gemisch (η = 3,6 mPas = 
ηBlut ) und Fluorkarbon als Dichtfluid
Die zuvor analytisch bestimmten Temperaturerhöhungen im Blut am Scherspaltende und im
Dichtfluid am Ende des kurzen Dichtspaltes sind meßtechnisch nicht zugänglich, ohne die
Tab. 3.6: Friktionsbedingte Wärmeproduktion und 
Temperaturerhöhung in Scher- und Dichtspalt
Wärmequelle
(vgl. Abb. 3.20a)
Drehzahl n
[1/min]
Dissipations-
leistung  [W]
Temperatur-
anstieg ∆T [°C]
Scherspalt
(Blut) 
5250 6,9 1,3
10000 25,2 4,9
Dichtspalt
(Fluorkarbon) 
5250 1,6 1,2
10000 5,7 4,3
Q
QB
QDF
Q· FD
Q· FD
Zeit [s]
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Strömung massiv zu stören. Bei Anwendung der Mischungsregel läßt sich aber die im Scher-
spalt induzierte Temperaturerhöhung des Blutes  aus den gemessenen Temperaturen
 abschätzen (Tab. 3.7).
; vgl. Abb. 3.20 (Gl. 3.21)
Blutvolumenstrom
Dichtfluidvolumenstrom
Temperaturanstieg am Auslaß 
Temperaturanstieg des Blutes im Scherspalt
Temperaturanstieg des Dichtfluids im Dichtfluidraum 
Temperaturanstieg des Dichtfluids im Dichtspalt
Vorraussetzung ist, daß die nach 80 s
erreichten Temperaturen näherungsweise
als stationäre Endwerte angesehen wer-
den und das rechnerisch bestimmte Ver-
hältnis des Temperaturanstiegs im
Scherspalt zum Temperaturanstieg im
Dichtspalt  auch beim Experi-
ment gültig ist. Der Vergleich mit Tab. 3.6 zeigt, daß die analytische Betrachtung die Tempera-
turzunahme gut abschätzt. Bei der Maximaldrehzahl kommt es zu einer leichten
Überschätzung, während bei mittlerer Drehzahl die gemessene Erwärmung unterschätzt wird.
3.7 Realisierung zeitvarianter Scherfelder
Um Blut zeitvarianten Scherbelastungen auszusetzen, müssen sich die Fluidspannungen wäh-
rend der Passage des Blutes in geeigneter Form ändern. Auf die Spannungen kann über die
Drehzahl oder über die Spaltweite Einfluß genommen werden. So kommen bei dem in
Kap. 3.2 vorgestellten modularen System mehrere Alternativen zur Gestaltung der Scherkam-
merhülsen in Frage, die spezifische Vor- und Nachteile besitzen (Tab. 3.8).
Zusammenfassung 
• Um zu gewährleisten, daß das Blut im Schersystem nicht thermisch geschädigt wird, wird 
eine theoretische und experimentelle Bestimmung der Temperaturzunahme durch innere 
Fluidreibung (Blut) und Festkörperfriktion an den Elastomerdichtungen durchgeführt.
• Bei den höchsten Drehzahlen kann demnach ein Temperaturanstieg von bis zu etwa 10 °C 
auftreten. Um die für eine einsetzende thermische Schädigung längerfristig kritischen 
Temperaturen von T > ca. 46 °C (vgl. Kap. 2.2.1) nicht zu erreichen, werden die 
Blutversuche bei einer Vortemperierung von 30°C durchgeführt.
∆TB
∆T2 ∆T3,
V· B V· D+( ) ∆T3⋅ V· B ∆TB⋅ V· D ∆T2⋅ V· D ∆TDF⋅+ +=
V· B
V· D
∆T3
∆TB
∆T2
∆TDF
Tab. 3.7: Temperaturanstieg des Blutes
im Scherspalt, anhand der Meßpunkte aus 
Abb. 3.20 bestimmt.
Drehzahl n [1/min] Temperaturanstieg ∆TB [°C]
5250 2,6
10000 4,1
∆TB ∆TDF⁄
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Drehzahlvariation:
Hülse mit konstantem Durchmesser; Oszillatorische 
Änderung der Drehzahl
Geometrievariation:
Hülse mit axialer Lamellierung; Konstante Drehzahl
Rotationsachsenvariation
Hülse mit konstantem Durchmesser, aber exzentrischer 
Rotationsachse; Konstante Drehzahl
Ein Couette-Aufbau mit exzentrischer Lage des rotierenden
Innenzylinders wurde von Glismann für sehr niedrige Span-
nungsbereiche (τ < 10 Pa) benutzt (vgl. Tab. 2.8, S. 34) /130/.
Prinzipbedingt erfordern die hier verlangten hohen Spannungs-
amplituden jedoch große Exzentrizitäten, die bei schnellen Span-
nungswechseln mit hohen Drehzahlen und starker Unwucht
versehen sind. Die technische Umsetzung gestaltet sich damit
sehr schwierig, sodaß diese Variante nicht näher verfolgt wird.
Als vorteilhafter sind die Variation der Drehzahl und der Hülsen-
geometrie anzusehen (vgl. Tab. 3.8). Beide Varianten erfüllen
bestimmte Anforderungen besser als die jeweils andere Variante,
so daß beide realisiert werden.
Tab. 3.8:   Prinzipvergleich zur Realisierung zeitvarianter Fluidschubspannungen
Variation
Drehzahl Geometrie Rotations-
achse
Im gesamten Kammerbereich Ausbildung einer einfa-
chen laminaren Schichtenströmung
++ +
Spannungswechsel mit hohen Frequenzen bei großen 
Amplituden möglich (hohe Spannungsgradienten)
++ –
Belastungshöhe für gesamtes Blutvolumen gleich + ++
Zeitliche Abfolge der Belastungen für gesamtes Blut-
volumen gleich
+ + +
Anzahl der Spannungswechsel während
des Versuches variierbar
++ ++
Strömungskanal bwz. -feld ähnlich wie in Blutpumpen ++ –
Enge Verweilzeitverteilung + +
Fertigungs- /Realisierungsaufwand ++ + ––
Abb. 3.21: Varianten zur 
Realisierung zeitvarianter 
Spannungsbelastungen
a
b
c
ω=ω(t)
ω=cst
ω=cst
e
a
b
c
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3.7.1 Drehzahlvariation
Ein wesentlicher Vorteil der Drehzahlvariation ist, daß sich die
Scherkammergeometrie im Vergleich zur zeitkonstanten Bela-
stung nicht ändert. Als Strömungsform bildet sich ebenfalls die
einfache laminare Schichtenströmung mit einer engen Verweil-
zeitverteilung aus.
Nachteilig an der Drehzahlvariation ist, daß das durchströ-
mende Blut an Ein- und Austritt des Scherbereiches je nach
aktueller Drehzahl teils sprunghaft das Lastniveau wechselt.
Um bei den sehr kurzen Passagezeiten (< 1,4 s) das Blut mehr-
fach wechselnden hohen Spannungsbelastungen aussetzen zu
können, müssen die Drehzahlen mit hoher Frequenz und
Amplitude veränderbar sein. Die Gesamtträgheit des Systems
bzw. das Beschleunigungs- und Bremsvermögen des Antriebs
beschränken die realisierbaren Drehzahlwechsel. 
Berechnung des Leistungsbedarfs
Die vom Motor aufzubringende Leistung  setzt sich primär
zusammen aus:
(Gl. 3.22)
, der Beschleunigungsanteil der rotierenden Bauteile besteht
aus den Arbeiten, die die Rotationsmomente bei Änderung der
Winkelgeschwindigkeit verrichten /173/:
(Gl. 3.23)
Summe aller Massenträgheitsmomente der rotierenden Bauteile (vgl. Abb. 3.22).
Welle (1), Hülsen (2) und Kupplung (3): 1,3·10-4 kgm2 
Motor: IM = 1,5·10-4 kgm2.
, die Reibleistung an Dichtungen und Lagern ist schwierig anzugeben (vgl. Kap. 3.6). Sie
läßt sich aber aus der gemessenen Temperaturentwicklung im Dichtraum zu insgesamt etwa
120 W (3 Dichtringe, 10000/min) abschätzen und hängt annähernd linear von der Drehzahl ab.
Die Lagerreibleistung ist dabei mit ca. 5 W vernachlässigbar gering, wie eine Abschätzung
analog der von Paul zeigt /38/.
, die Scherleistung an Blut und Dichtfluid in Scher- und Dichtspalt, spiegelt die zeitvarian-
ten Fluidschubspannungen τ(t) wider, die an der Zylinderoberfläche aufgeprägt werden:
(Gl. 3.24)
Abb. 3.22: Leistungs- und 
Trägheitsanteile des 
Antriebsstrangs 
PDL
PDL
PF
Pω
I1
I3
IM
I2
PM
PM Pω PDL PF+ +=
Pω
Pω t( ) M t( ) ω t( )⋅∑ ω· t( ) ω t( )⋅ I∑⋅= =
I∑
I1 2 3, ,∑ ≈
PDL
PF
PF M t( ) ω t( )⋅ τ t( ) AU Ri ω t( )⋅ ⋅ ⋅= =
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Bei sinusförmigen Drehzahlschwankungen mit der Amplitude nA und der Winkelgeschwindig-
keit
(Gl. 3.25)
und der Mitteldrehzahl nm lassen sich frequenzabhängig (f) die Leistungsanteile Pi bestimmen.
Der Leistungsbedarf wird von den Beschleunigungs- und Abbremsvorgängen dominiert, wie
in Abb. 3.23 exemplarisch gezeigt.
Abb. 3.23: Berechnete Leistungsanteile (a), die vom Motor bei sinusförmigem Drehzahlverlauf 
(b) bereitzustellen sind
Die Leistung des Motors (Nennleistung 840 W bei n = 8400/min; vgl. S. 45) begrenzt den
Arbeitsbereich des Systems. Eine direkte Messung der Leistungsaufnahme des Antriebs ist bei
wechselnden Drehzahlen jedoch sehr aufwendig, da der digitale Frequenzumrichter den Motor
mit gepulsten Signalen (> 20000 Hz) ansteuert. Die angefragte Teilleistung wird so bei vollem
Spannungspegel über die Pulsbreite eingebracht. Die erreichbaren Amplituden, Mittelspan-
nungen und Spannungsgradienten werden daher frequenzabhängig experimentell bestimmt.
Messung der Drehzahlverläufe
Die tatsächlichen Wellendrehzahlen werden mit Sollwertvorgabe durch den Funktionsgenera-
tor und Steuerung durch den Frequenzumrichter experimentell mittels Inkrementalgeber im In-
vitro-Blutversuch gemessen und mit LabVIEW erfaßt (vgl. S. 47). Abb. 3.24a zeigt dies für
einen typischen Sollwertverlauf bei einer mittleren Solldrehzahl von nm  = 3800/min. 
Danach liegen die erreichbaren Drehzahlwechsel niedriger als durch Vergleich der Nominallei-
stung mit dem analytisch bestimmen Leistungsbedarf vorhergesagt. Ursache sind Verluste, wie
z. B. an der Metallbalgkupplung, bei der Signalaufbereitung des Frequenzumrichters und am
ω t( ) 2π n t( )⋅ 2π nA 2π f t⋅ ⋅( ) nm+sin⋅[ ]⋅= =
1
2
3 4
2
3
4
1  PM Gesamtleistung 
  Pω Beschleunigung/
Bremsen
  PDL Dichtungen/
          Lager
  PF Fluidscherung
Leistungsanteile
Sinusförmiger
Drehzahlverlauf n(t)
Amplitude nA = 3500/min
Mitteldrehzahl
Frequenz f = 3 Hz
b
a
 nm = 4000/min
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Motor selbst. Die Metallbalgkupplung stellt auch die Hauptursache der auftretenden Phasen-
verschiebungen dar, was jedoch keinen Einfluß auf das erzeugte Belastungsmuster hat.
Die erreichbaren Amplituden nehmen stark mit steigender Frequenz aber nahezu unabhängig
von der Amplitudengröße ab (Abb. 3.24b). Die Mitteldrehzahl fällt bei ansteigenden Frequen-
zen und hohen Amplituden nur leicht linear ab (etwa 10 % bei 5 Hz; nicht dargestellt).
Abb. 3.24: Einschränkung des untersuchbaren Arbeitsbereiches bei zeitvarianter Belastung 
durch Drehzahlvariation für eine typische Lastwechselsituation.
(a) Sinusförmige Solldrehzahl (nm = 3800/min, nA = 3700/min, f = 3 Hz) und
gemessene Istdrehzahl während In-Vitro-Blutversuch;
(b) Absinken der realisierbaren Drehzahlamplituden
Die Ausgleichskurven in Abb. 3.24 werden mit der Methode der kleinsten Fehlerquadrate
bestimmt. Im Fall der Exponentialfunktion wird ein nicht-linearer Regressionsalgorithmus
nach Levenberg-Marquardt mit dem Softwarepaket Origin® verwendet /174/. Die exponenti-
elle Ausgleichskurve für den Amplitudenabfall lautet:
; mit t0 3,2/s (Gl. 3.26)
b
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Realisierter Arbeitsbereich
Die Spannungswechsel denen Blut bei den In-Vitro-Versuchen ausgesetzt ist, sind den Dreh-
zahlwechseln direkt proportional (vgl. Gl. 2.15, S. 31), so daß eine sinusförmig wechselnde
Spannungsbelastung aufgeprägt wird. Es lassen sich bis etwa 5 Hz Wechsel mit praxisrelevan-
ter Belastungshöhe aufprägen.
Wenn das leichte Absin-
ken der Mittelspannung
näherungsweise vernach-
lässigt wird, zeigt Abb.
3.25 den untersuchbaren
Arbeitsbereich. Er wird
zusätzlich zu den erreich-
baren Amplituden durch
die maximale und die
minimale Drehzahl ein-
geschränkt (10000/min
und 0/min).
Hinsichtlich des im Spalt
auftretenden Strömungs-
feldes stellt sich die Frage, inwiefern auch bei einer Oszillation der Drehzahl die gewünschte
laminare einfache Schichtenströmung ohne Ausbildung von Taylorwirbeln vorliegt (vgl.
Kap. 3.4). Diesbezügliche Arbeiten in der Literatur kommen zu dem Ergebnis, daß eine Dreh-
zahlmodulation in der Regel eine destabilisierende Wirkung auf die Couette-Strömung hat
/175, 176/. Der Übergang von laminarer Strömung zum Auftreten laminarer Taylorwirbel fin-
det schon bei niedrigeren Taylorzahlen statt. Dieser Effekt ist jedoch nur sehr schwach bei sehr
geringen Spaltweiten und wenn die Drehzahlamplitude  nicht die Mitteldrehzahl  über-
steigt ( ), also keine zeitweilige Drehrichtungsumkehr vorliegt. Die kritischen Tay-
lorzahlen sinken dann bei Frequenzen bis 5 Hz nur um maximal 14 % ab /175, 176/. Wenn im
Sinne einer Abschätzung zur sicheren Seite angenommen wird, daß sowohl die Drehzahlam-
plitude als auch die Mitteldrehzahl bei 10000/min liegen, sinkt die kritische Taylorzahl von
Takrit = 1706 auf Takrit* = 1460 ab, erreicht aber selbst in diesem Fall erst gerade die Taylor-
zahlen, die im System maximal auftreten (Ta = 1445, vgl. S. 59). Somit ist davon auszugehen,
daß auch bei der Drehzahloszillation, die die zur Abschätzung benutzten Drehzahlverhältnisse
in der Praxis bei weitem nicht erreicht (vgl. Abb. 3.25), eine laminare wirbelfreie Couette-
Strömung herrscht.
Um das Blut bei der Passage der Scherkammer mehrfachen Wechselbelastungen auszusetzen,
sind bei Belastungszeiten tB von ca. 1 s Frequenzen von etwa 3 Hz nötig. Dann erfährt das Blut
mehrfach die Oberspannungen. Bei 3 Hz und tB = 1 s lassen sich so mittlere Spannungsgradi-
enten bis etwa 2 kPa/s erzielen.
Abb. 3.25: Untersuchbarer Spannungsbereich bei Drehzahloszillation: 
Maximal einstellbare Spannungsamplitude abhängig von Mittelspan-
nung und Frequenz der Spannungswechsel
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Weit höhere Spannungsgradienten sind durch die Variation der Hülsengeometrie zu erzielen,
die im Folgenden dargestellt ist.
3.7.2 Geometrievariation
Wie eingangs des Kapitels 3.7 dargestellt, lassen
sich zeitlich wechselnde Schubspannungen auch
durch eine axiale Modulation der Spaltweite auf-
prägen. Um bei konstanter Drehzahl die
gewünschten Lastwechsel zwischen kritischen und
unkritischen Spannungswerten realisieren zu kön-
nen, werden die Hülsen dazu mit tiefen Lamellen
versehen. 
Abb. 3.26 zeigt die Hülsengeometrie am Beispiel
eines dreifachen Lastspiels. Die Form der Durch-
messeränderungen orientiert sich an der ferti-
gungstechnischen Realisierbarkeit. Dies betrifft
vor allem die einzuhaltenden Toleranzen und
Oberflächenrauhigkeiten. Für eine Annäherung an
eine sinusartige Kontur werden Kreissegmente
und lineare Abschnitte kombiniert. Auf der axialen
Spaltlänge von 10 mm lassen sich im Belastungs-
bereich so bis zu 3 Stege unterbringen.
Spannungsverläufe
Wenn näherungsweise angenommen wird, daß sich die Schubspannungen nur in axialer Rich-
tung ändern, lassen sich die durch die hohen Umfangsgeschwindigkeiten aufgeprägten Span-
nungen in axialer Richtung  abhängig von der variablen Spaltweite (D-d(x)) bestimmen
(vgl. Gl. 2.15, S. 31). Unter der Näherungsannahme einer axialen Pfropfströmung (Blockpro-
fil), folgt mit dem axialen Volumenstrom der mittlere Spannungsverlauf über der Zeit :
;        (Gl. 3.27)
Die Funktion d(g(t)) wird durch die Hülsengeometrie bestimmt und soll an dieser Stelle nicht
näher betrachtet werden. Da sich je nach Konturverlauf d(x) der örtliche und zeitliche Zusam-
menhang nicht explizit darstellen läßt (kubische und invers-trigonometrische Terme), werden
die Spannungen numerisch mit dem Solverprogramm Maple® bestimmt /107/ (Abb. 3.27).
Abb. 3.26: Axiale Lamellierung der 
Scherkammer (Geometrievariation)
zur Applizierung von zeitvarianten 
Fluidschubspannungen
Einlaß
Scherbereich
Auslaß
Scherbereich
Auslaß
ω = cst
      D x
R0,5 mm
3,
33
 m
m
2,8 mm
Engstellen: 90 µm
d(x)
τ x( )
τ t( )
τ x( ) η 2πn d x( )⋅D d x( )–[ ]-------------------------⋅= τ t( ) η
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Abb. 3.27: Rechnerisch bestimmter Verlauf der Fluidspannung während der Passage einer mit 
drei Engstellen versehenen Hülsengeometrie (Drehzahl n = 7500/min, Volumen-
strom V = 13,7 ml/min): (a) Gesamtverlauf, (b) Als Näherung axiales Pfropfströ-
mungsverhalten, (c) Detailverlauf im Kuppenbereich = Belastungszone) 
Belastungscharakter
Nun kann aufgrund der starken Querschnittserweiterungen nach jeder Engstelle nicht von einer
einfachen Schichtenströmung oder einem axialen Blockprofil ausgegangen werden, so wie es
den vorherigen Bestimmungen zu Grunde liegt. Es bilden sich in den Lamellen potentiell Wir-
bel. Kap. 3.8 betrachtet dazu die auftretenden Strömungsformen und -felder näher, während
Kap. 3.9 die Passagezeiten untersucht (Verweilzeitverteilungen).
Wie später gezeigt wird, bilden sich die Wirbel in den großen Spaltquerschnitten, dort wo die
durch die Hülsenrotation induzierte Schubspannungsbelastung sehr niedrig ist (unterkritisch).
Wie Abb. 3.27 zeigt, steigen die Schubspannungsbelastungen erst sehr nahe der Engstelle mit
kleiner werdender Spaltweite sehr steil an. Anders als durch die Drehzahloszillation lassen
sich durch Geometrievariation also peakartige Spannungswechsel mit hohen Spannungsgradi-
enten induzieren. Diese Belastungszone wird als Kuppenbereich definiert. Dort wird mit Hilfe
der Betrachtungen des folgenden Kapitels 3.8 eine laminare Schichtenströmung vorausgesetzt,
so daß die Belastungspeaks in der oben berechneten Weise appliziert werden (Abb. 3.27). Zwi-
schen den Peaks kommt es zu komplexeren Fluidbewegungen, die aber nur mit unterkritischen
Scherspannungen versehen sind.
Während es bei den stetigen Wechseln der Drehzahloszillation zu ständigen Be- und Entla-
stungsvorgängen kommt, die um eine Mittelspannung schwanken, erfahren die Blutelemente
also bei der peakartigen Belastung längere Phasen ohne nennenswertes Belastungsniveau. Die-
ses Lastmuster findet sich in sehr ähnlicher Weise auch bei Blutpumpen (vgl. Kap. 3.1, S. 39f).
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Die im zeitlichen Mittel während der Passage applizierte Spannung liegt bei der Geometrieva-
riation sehr niedrig. Die Dauer der Zwischenphasen (Ruhephasen) kann je nach Passageweg
(unmittelbar oder entlang von Wirbeln) für die Teilvolumia des Blutstroms unterschiedlich
sein. 
Vergleichskriterium zeitkonstant ?? zeitvariant
Für den Vergleich von Schädigungsergebnissen zwischen zeitkonstanter und zeitvarianter
Beaufschlagung müssen geeignete Vergleichskriterien festgelegt werden, um die entsprechen-
den Versuchsbedingungen gegenüberstellen zu können. Eine Möglichkeit stellt die während
der Spannungsbeaufschlagung des Blutes eingebrachte Arbeit/ Energie dar. Wie eine Dimensi-
onsbetrachtung zeigt, kann die Fläche unter der Kurve des Spannungsverlaufes als Arbeits-
oder Energieeintrag W pro Volumenstrom V verstanden werden:
(Gl. 3.28)
Um die Belastungsphasen von den Ruhephasen abzugrenzen, werden Beginn und Ende einer
jeweiligen Belastungsphase so festgelegt, daß während dieser Zeit der Energiebetrag einge-
bracht wird, der bei konstanter Spannung durch die halbe Maximalspannung des Peaks
(τmax/2) eingebracht würde (vgl. Abb. 3.28a, Flächengleichheit F1 = F2). Konzeptionell ent-
spricht dies bei annähernd reiner Schwellbelastung dem Prinzip der Mittelspannung.
Aufgrund der vorhandenen Literatur zum Schädigungsverhalten von Blut muß erwartet wer-
den, daß Spannungswert und Zeit nicht in gleichem Maße in das Schädigungsergebnis einge-
hen. Der Ansatz von Gierspiepen beispielsweise (vgl. Abb. 2.7, S. 28) zeigt, daß der
Spannungswert deutlich überproportional und stark progressiv nicht-linear zur Schädigung
beiträgt. Die dargestellte Definition des Vergleichskriteriums ermöglicht eine Beurteilung,
inwiefern die Spannungswerte überproportional in die Schädigung eingehen und wie sich
mehrfache Wechsel niederschlagen. Dazu werden die Schädigungsergebnisse von zeitvarian-
ten Versuchen bei Geometrievariation mit der Spannung τmax mit den zeitkonstanten Versu-
chen bei der Spannung τmax/2 (und bei der Spannung τmax) verglichen.
Als Belastungszeit wird die Gesamtdauer aller Belastungsphasen während einer Passage
zusammengefaßt. Unter Passagezeit soll die aus Belastungs- und Ruhephasen zusammenge-
setzte Gesamtverweildauer in der Scherkammer verstanden werden. Im Fall zeitkonstanter
Belastung und bei der Drehzahlvariation sind Belastungs- und Passagezeit identisch.
Damit können die experimentellen Ergebnisse der verschiedenen zeitvarianten Belastungsmu-
ster (Drehzahl- und Geometrievariation) untereinander und mit den zeitkonstanten Belastun-
gen verglichen werden. 
τ td∫ Pa s⋅[ ] Nm sm3-----⋅ WV·----= = =
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Abb. 3.28: Unterteilung der Passagedauer bei zeitvarianter Belastung in Belastungsphasen und 
Ruhephasen (schematisch). (a) Spannungsverlauf, (b) Vergleich zeitvarianter Versu-
che mit zeitkonstanten Versuchen, (c) Geometrische Verhältnisse
Realisierter Arbeitsbereich
Der untersuchbare Arbeitsbereich des
Systems verändert sich im Vergleich zur
Scherkammer mit konstanter Spaltweite
aufgrund der unterschiedlichen Kammer-
volumia und durch die Definition der
Belastungszeit (Tab. 3.9).
Beginn bzw. Ende der Belastungsphase
liegen bei einer Spaltweite von 430 µm,
also sehr nahe der Engstelle (vgl.
Abb. 3.29c). Die Engstelle entspricht mit
90 µm der Spaltweite bei konstanter
Belastung, so daß die maximal erzielbare
Spannung unverändert bleibt. 
In den Ruhezonen dürfen die Spannungen
auch bei Höchstdrehzahl kein für Blut
kritisches Niveau erreichen. Sie liegen
bei 10000/min maximal (am Übergang zu
den Belastungszonen) bei ca. 180 Pa und damit unterhalb der Spannungswerte, die bei zeitkon-
stanten Versuchen als nennenswert schädigend festgestellt wurden (vgl. Kap. 5). Inwiefern die
Wirbelbildung hier Einfluß haben kann diskutiert Kap. 3.8.
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Tab. 3.9: Charakteristische Spaltvolumina und 
Arbeitsbereiche des Schersystems bei zeitvarianter 
Belastung durch Geometrievariation
Spaltvolumina
Spaltvolumen gesamta [mm3]
a. gesamtes durchströmtes Kammervolumen einer 
Scherkammerseite; vgl. Abb. 3.4 ,S. 43
1812
Spaltvolumen im
Belastungsbereich [mm3]
67
Zum Vergleich: Spaltvolumen bei kon-
stanter Spaltweite von 90 µm [mm3]
119
Arbeitsbereich
Peakbelastung [Pa] 878
Mittlere Spannungsgradienten
während der Belastungsphase [kPa/s]
 1460
Mittlere Belastungszeit [ms] 3,6 - 804
Mittlere Passagezeit [s] 0,096 - 21,3
≤
≤
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Im Vergleich zur Drehzahloszillation können mit der Geometrievariation deutlich höhere mitt-
lere Spannungsgradienten von bis zu etwa 103 kPa/s aufgeprägt werden. 
Einzelnes Lastspiel
Während mehrfache Lastspiele den Einfluß von wiederholten Beaufschlagungen der viskoela-
stischen Zellmembran nachstellen, liefert auch die Applizierung eines einzelnen Lastspiels
wichtige Informationen über das Schädigungsverhalten von Blut.
Im Vergleich mit den zeitkonstanten Belastungen läßt sich der Schädigungsanteil des reinen
Auf- und Abbaus der Spannung isolieren (Abb. 3.29). Im Vergleich mit den Mehrfachlastspie-
len lassen sich potentielle Akkumulierungseffekte innerhalb einer Passage untersuchen.
Abb. 3.29: Exemplarisch berechnete Spannungsverläufe bei (I) zeitkonstanter Belastung
(vgl. Abb. 3.12, S.  56) und (II) einzelnem Lastspiel.
Die Volumenströme sind so aufeinander abgestimmt, daß die Maximalspannung von 
600 Pa jeweils mit gleichem mittleren Spannungsgradienten erreicht wird
Zusammenfassung 
• Für die Beaufschlagung von Blut mit Wechsellasten werden zwei Varianten 
implementiert. Eine schnelle Oszillation der Drehzahl bei konstanter Spaltweite und eine 
sich kontinuerlich ändernde Spaltweite (Lamellierung) bei konstanter Drehzahl. 
• Bei der Drehzahloszillation wird der Arbeitsbereich durch die Leistungsfähigkeit des 
Antriebsstranges begrenzt. Bei 3 Hz lassen sich Spannungsamplituden von etwa 150 Pa 
bei mittleren Spannungsgradienten bis etwa 2 kPa/s erzielen.
∆tI ∆tII ∆tI=∆tII
I
II
V = 35,6 ml/min
V = 21,7 ml/min
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Die in den vorherigen Kapiteln (3.4 und 3.7) dargestellten Belastungsverhältnisse des Blutes
im ebenen und im lamellierten Scherspalt liegen nur dann wie angestrebt vor, wenn das Blut
die Scherbereiche tatsächlich in der skizzierten Weise passiert. Für den glattwandigen Spalt
zeigte bereits Kap. 3.4, daß eine einfache Schichtenströmung ohne Taylorwirbel vorliegt, was
Paul mit einem Partikelspurverfahren experimentell zeigen konnte /38/. 
3.8.1 Ähnlichkeit zu Rotationsblutpumpen
Die Aufprägung zeitlich wechselnder Schubspannungen mittels der Geometrievariation führt
zu Strömungskanälen, wie sie ähnlich in Rotationsblutpumpen auftreten (Abb. 3.30, vgl. auch
Abb. 3.1). 
 
Abb. 3.30: Die Geometrievariation am Couette-System führt zu Strömungskanälen und -feldern, 
wie sie in ähnlicher Weise bei Rotationsblutpumpen auftreten
• Höhere Spannungsgradienten (peakartige Belastungen bis ca. 103 kPa/s) lassen sich 
durch die Spaltweitenmodulation erzielen. Erst sehr nahe der Engstellen steigen die 
Scherbelastungen dann stark an. In den Engstellen (Belastungszone) wird eine einfache 
laminare Schichtenströmung angenommen (vgl. Kap. 3.8). 
• Bei mehrfachen Lastspielen werden die Belastungsphasen von schädigungsunkritischen 
Zwischenphasen in den Bereichen großer Spaltweiten unterbrochen. Dort sind 
wirbelbehaftete und teils turbulente Strömungsformen zu vermuten (vgl. Kap. 3.8 u. 3.9).
• Die Applikation eines einzelnen Lastspiels erlaubt im Vergleich zu Mehrfachwechseln die 
Beurteilung von Akkumulationseffekten und im Vergleich zu den zeitkonstanten Versuchen 
die Isolation des Anteils des reinen Auf- und Abbaus der Spannung.
Zusammenfassung (Forts.)
RotorschaufelnGeometrievariation
am Couette-System an einer Rotationsblutpumpe
Kernströmung Durchströmung der
 Spaltengstelle
vax
vϕ
vax
vϕ
 Leckageströmung
 Rotor-Gehäuse-Spalt
Lamelle
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Es gibt sowohl eine geometrische als auch eine betriebsbezogene Ähnlichkeit an den Engstel-
len. Eine Spaltweite von etwa 0,1 mm findet sich beim Couette-System, wie auch beispiels-
weise bei der in Kap. 3.1 vorgestellten Mikroaxialblutpumpe. Eine in diesem Fall bei einem
typischen Betriebspunkt auftretende Umfangsgeschwindigkeit von ca. 11 m/s liegt beim Cou-
ette-System bei einer Drehzahl von 5000/min vor.
3.8.2 Taylor-Couette-Strömung bei modulierter Spaltweite
Für die Geometrie des lamellierten Spaltes werden im Folgenden die Strömungsverhältnisse
betrachtet. Kapitel 3.4 hat gezeigt, daß für größere Spaltweiten als die im Fall zeitkonstanter
Belastung verwendete konstante Weite von 90 µm andere Strömungsformen als die laminare
wirbelfreie auftreten können. Besonders in den Lamellen können sich potentiell andere Strö-
mungsformen mit Wirbeln oder turbulenten Anteilen bilden.
Um den intermittierenden Charakter der Spannungsbelastungen zwischen schädigenden Bela-
stungsphasen und unkritischen Ruhephasen gezielt applizieren zu können, soll sich die Strö-
mung nahe den Engstellen wie eine laminare Schichtenströmung verhalten. Wirbel sollten nur
in Zonen niedriger Scherbelastungen, also außerhalb der Engstellen auftreten, um zu gewähr-
leisten, daß nicht Teilströme des Blutes die gleiche Engzone mehrfach streifen.
Andererseits können Wirbel hinter einer Engstelle auch als Sekundärströmungen in axialen
Verzögerungsgittern bei Rotationspumpen auftreten (Spaltwirbel) /146, 177/. Insofern können
nicht nur die Strömungskanäle bei Rotationsblutpumpen der hier untersuchten Situation ähneln
sondern auch die Strömungsfelder. Diese werden im Modellsystem damit zwar komplizierter,
nähern sich aber eher der Originalsituation.
Die Untersuchung der Strömung in den Lamellen kann darüberhinaus qualitativ Aufschluß
darüber geben inwiefern dort Stagnationszonen vorliegen (vgl. auch Kap. 3.9). Diese führen in
den Ruhezonen potentiell zu einer überproportional verlängerten Aufenthaltsdauer eines Teils
des Blutes. Die applizierten Lastspiele besitzen dann einen zeitlich großen Abstand zueinan-
der, was aufgrund der Zeitabhängigkeit der Membranmechanik (Viskoelastizität) vermieden
werden sollte.
In der Literatur finden sich sehr viele Arbeiten zum Verhalten von Taylor-Couette-Systemen
(vgl. auch Kap. 3.4). Modifizierte Spaltgeometrien wurden jedoch nur selten betrachtet.
Wie erwähnt stellt ein technisches Gebiet, in dem solche Situationen auftreten der Turboma-
schinenbau dar. In Pumpen, Turbinen oder Verdichtern werden häufig Labyrinth-, Lamellen-
oder Rillendichtungen eingesetzt. Die Leckage durch diese Dichtungen ähnelt dem hier vorlie-
genden Fall. Allerdings wird der Axialstrom beim Couette-System aufgeprägt, während er sich
bei den Dichtungen aufgrund der Druck-Verhältnisse einstellt. Gegenstand experimenteller,
analytischer oder numerischer Untersuchungen an den Dichtungen sind meist die Größe des
Leckstroms und rotordynamische Effekte, die zu Vibrationen an den schnellaufenden Rotoren
führen. Die sich bildenenden Wirbel, in der Regel im turbulenten Bereich, werden dokumen-
tiert, aber kaum im Detail betrachtet /z. B. 179/. Auch in den Kühlkanälen von Turbinen wer-
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den die Kühlmedien in engen Spalten an schnell rotierenden Oberflächen vorbeigeführt. Hier
begründen Fragen des Wärmeübergangs das Interesse an den komplexen Strömungsphänome-
nen in Ringspalten. Geometrisch modulierte Anordnungen läßt die Literatur dabei vermissen.
Im Gegensatz zu den geringen Axialflüssen im Couette-System treten bei Turbinen ohnehin
meist weit höhere axiale Reynoldszahlen auf /180/.
Eine Arbeit, die eine axial modulierte Spaltgeometrie untersucht, stammt von Ikeda. Er
betrachtet ohne Überlagerung durch einen Axialstrom experimentell an Wasser eine Taylor-
Couette-Kammer mit axialen Lamellen /178/.
Die Tiefe der Lamellen ist jedoch im Verhältnis
zur Spaltweite nur gering. Das Aspektverhältnis,
als Verhältnis der größten zur kleinsten Spalt-
weite, beträgt im Gegensatz zum vorliegenden
System (30,8) nur etwa 1,2. Die entstehenden
Taylorwirbel breiten sich daher im gesamten
Spalt aus. Sie sind in ihrer Größe und Lage
durch die Lamellenmodulation erzwungen
(Abb. 3.31). Ikeda berichtet, daß die geometri-
sche Modulation keinen Einfluß auf die Grenze
(kritische Taylorzahl) für den Übergang zu den
verschiedenen Instabilitäten zu haben schien.
Dies verwundert aufgrund des niedrigen Aspekt-
verhältnisses nicht. Bei den tief eingeschnittenen
Lamellen des hier entwickelten Couette-Systems
muß ein solcher Einfluß jedoch vermutet wer-
den. Zum Einen sollten die klar unterschiedli-
chen Spaltweiten zu verschiedenen kritischen
Taylorzahlen führen (vgl. S. 58). Zum Anderen
werden die Wirbel in der Lamelle praktisch von
drei Seitenwänden umschlossen. Die Oberflä-
chenpunkte auf der rotierenden Welle haben im
Lamellengrund eine niedrigere Umfangsge-
schwindigkeit als nahe der Engstelle (bei
10000/min: 19 m/s zu 21,5 m/s). Die bei rei-
bungsfreier Betrachtung nach Bernoulli resultierende statische Druckdifferenz unterstützt ver-
mutlich den radialen Fluß zwischen diesen Punkten und fördert so die Wirbelentstehung
(Abb. 3.32).
Da jedoch geeignete Vergleichsuntersuchungen bei diesen geometrischen Verhältnissen fehlen,
werden zunächst zur theoretischen Abschätzung der auftreteden Strömungsformen für jeden
Spaltbereich jeweils glattwandige Anordnungen aus der Literatur herangezogen. Auf dieser
Basis werden die kritischen Taylorzahlen bestimmt. Somit werden die im Regelfall global for-
Abb. 3.31: Ausbildung von Taylorwirbeln 
in einer modifizierten Taylor-Couette-
Anordnung (nach Ikeda /178/)
Lamelle
engste Spaltweite
rotierender stillstehendes 
GehäuseInnenzylinder
Abb. 3.32: Lokale Druckunterschiede
fördern möglicherweise den radialen Aus-
tausch in den Lamellen
engste Spaltweite
vax = 0
p 2 <  p 1
p 1
grund
p i= Statische Drücke
Lamellen-
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mulierten Strömungskennzahlen hier vereinfachend zur Beurteilung lokaler Verhältnisse her-
angezogen, was ausdrücklich als Abschätzung verstanden werden muß.
Tab. 3.10 zeigt die kritischen Taylorzahlen und die je nach Drehzahl in der Strömung vorlie-
genden Taylorzahlen (zur Berechnung vgl. auch Kap. 3.4). Angegeben sind die Übergänge von
laminarer zu laminarer wirbelbehafteter Strömung (CI) und der Übergang zu ersten turbulen-
ten Erscheinungen (CII). 
An der engsten Spaltweite (1) liegen demnach, wie im Fall der konstanten Spaltweite, laminare
Verhältnisse vor. Im weiteren Kuppenbereich (1-2 = Belastungsbereich) können Taylorwirbel
und bei großen Spaltweiten (2-3) eine teils turbulente wirbelbehaftete Strömung entstehen.
Aufgrund der Ergebnisse von Ikeda, wonach Größe und Lage der Taylorwirbel durch die
Lamellenform bestimmt sind, ist in Verbindung mit dem hier vorliegenden Axialstrom zu ver-
muten, daß nahe bzw. in der Engstelle zusätzlich zu den in der Lamellen entstehenden Haupt-
wirbeln keine weiteren Taylorwirbel entstehen.
Tab. 3.10:   Taylorzahlen, ihre Übergangsgrenzwerte und die daraus folgenden
 Strömungsformen im lamellierten Spalt
Hinsichtlich der je nach Betriebspunkt wirbelbehafteten und teils turbulenten Strömung in den
Bereichen großer Spaltweite (3) bleibt zu bemerken, daß wandnah sowohl eine laminare als
auch eine turbulente Grenzschicht vorliegen kann. Im Fall der Axialblutpumpe zeigt Apel, daß
Geom. Querschnitt Taylorzahlen
δ [µm] Ri/Ra TaCI a TaCII a Ta100/min b Ta10000/min b
90 0,996 1,71·103 2,45·105 1,45·10-1 1,45·103
430 0,979 1,74·103 2,50·105 1,55·101 1,55·105
2750 0,869 2,01·103 2,90·105 3,60·103 3,60·107
a CI: Stabilitätsgrenze I: Übergang von laminar zu laminar mit Wirbeln (berechnet mit einer 
polynomischen Regression 2. Grades nach Daten von Di Prima /181/)
 CII: Stabilitätsgrenze II: Übergang von laminar mit modulierten Wirbeln zu ersten schwach 
turbulenten wirbelbehafteten Erscheinungen (berechnet mit ReCII 12·ReCI nach Di 
Prima /181/
b berechnet für kinematische Viskosität von Blut bzw. Wasser-Glyzerin (ν = 3,4 mm2/s)
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die kritischen Weglängen für den Umschlag von laminarer zu turbulenter Grenzschicht auf
jeden Fall unterschritten werden, also eine laminare Grenzschicht vorliegt. Da jedoch beim
Couette-System die Verweilzeiten in den Lamellen länger sind, ist hier auch eine Ausbildung
turbulenter Grenzschichten denkbar. Die Dicke der Grenzschichten schätzt Apel für Kanalhö-
hen, die den Couette-Lamellen sehr ähnlich sind, auf bis zu etwa 20-25 % der Kanalhöhe
/145/.
Um die dargelegte theoretische Betrachtung experimentell zu ergänzen und insbesondere den
Einfluß der Lamellenform auf die Wirbelentstehung zu untersuchen, wird an den Lamellen
eine Strömungssichtbarmachung durchgeführt, die im Folgenden dargestellt ist.
3.8.3 Visualisierung der Strömung in den Lamellen
Zur Strömungvisualisierung kommen prinzipiell eine Fülle von mehr oder weniger aufwendi-
gen Verfahren und ihren Varianten in Frage. Viele wurden bereits bei der Untersuchung von
Blutpumpen oder an Herzklappen erfolgreich eingesetzt /z. B. 38, 145, 146/.
Bei der Stromfaden- oder der Auswaschmethode werden feine Fäden oder eine erodierbare
Beschichtung auf die strömungsbegrenzenden Wandungen aufgebracht. Sie eignen sich zur
Beurteilung von Wandschubspannungen, nicht jedoch zur Sichtbarmachung der Kernströmung
in den Lamellen. 
Beim Partikel- oder Leuchtspurverfahren werden der Strömung gut reflektierende oder fluo-
reszensierende Partikel beigemischt und die Partikelspuren auf fotografischen Aufnahmen mit
bestimmter Belichtungszeit hinsichtlich Richtung und Länge (Geschwindigkeit) ausgewertet.
Wenn nur ein Teil (Ebene) ausgeleuchtet wird, spricht man vom Lichtschnittverfahren.
Ähnlich arbeitet das aufwendigere Verfahren der Particle-Image-Velocimetry. Hier werden
Bildveränderungen (Partikelbewegungen) auf Videoaufnahmen, die in kurzem zeitlichem
Abstand ausgenommen werden, mit Bildverarbeitungsalgorithmen automatisiert detektiert. 
Die Untersuchung der Wirbelbildung in den Lamellen
erfordert primär einen seitlichen Blick auf die Geometrie
(vgl. Abb. 3.33). Die wegen der hohen Drehzahlen bei wei-
tem vorherrschende Bewegungsrichtung der Strömung tritt
jedoch durch diese Betrachtungsebene fast senkrecht hin-
durch. Die Wirbel werden auf dem Umfang zu langezoge-
nen Spiralen (Helices) ausgeformt. 
Da die Bewegung der Partikel somit praktisch nicht in der
Betrachtungsebene vonstatten geht, lassen sich bei zwei
kurz aufeinander folgenden Video- oder Fotoaufnahmen
nahezu keine Partikel finden, die auf beiden Aufnahmen zu
sehen sind bzw. es sind keine klaren Spuren detektierbar. 
Aus diesen Gründen lassen sich sowohl die Particle-Image-
Velocimetry als auch das Partikelspurverfahren hier nur eingeschränkt anwenden. 
Abb. 3.33: Betrachtungsebene 
zur Visualisierung der Spaltwirbel
bei lamellierter Geometrie 
vϕ
vax
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Deutlich aufwendigere Methoden zur quantitativen Erfassung stellen die Laser-Doppler-Ane-
mometrie oder die NMR-Flußbildgebung (nuclear magnetic resonance) dar. Die Flußbildge-
bung mit Hilfe der Kernresonanz, deren Prinzip in der klinischen Diagnostik bereits seit
längerer Zeit erfolgreich eingesetzt wird, gilt als Methode der Zukunft, da sie die nicht inva-
sive Untersuchung auch undurchsichtiger Fluide, wie Blut, erlaubt. Dies verspricht zukünftig
das Bewegungsverhalten der Erythrozyten in der Strömung besser untersuchen zu können.
Zum heutigen Zeitpunkt ist diese Methode noch auf einfache Strömungskanäle wie Rohrströ-
mungen oder glattwandige Couette-Systeme beschränkt. Darüber hinaus erforderte sie
umfangreiche Veränderungen an der hier vorliegenden Couette-Apparatur, da aufgrund der
starken Magnetfelder keine ferro-magnetischen Werkstoffe eingesetzt werden können.
Die Laser-Doppler-Anemometrie erlaubt die Quantifizierung der Strömungsfelder mit hoher
örtlicher und zeitlicher Auflösung. Sie beruht auf dem Dopplereffekt an Laserlicht. Dabei wird
punktförmig die Frequenzverschiebung zwischen einem ins Fluid eingekoppelten Lasersignal
und seiner Streulicht- oder Reflektionsantwort aufgezeichnet. Die Frequenzverschiebung ist
der Geschwindigkeit der Fluidpartikel proportional. Für eine quantitative Erfassung der Strö-
mungsfelder im Couette-System mit Lamellenspalt scheint diese Methode gut geeignet.
Für die Beurteilung des Einflusses der Lamellenform auf die Wirbelentstehung stellt sich in
Hinblick auf die geringe Schädigungsrelevanz außerhalb der Engstellen aber eine qualitative
Betrachtung der Strömung als ausreichend dar. Bereits eine einfache, effiziente Methode ver-
spricht aufschlußreiche Resultate, da für diese Art von stark eingeschnittener Lamellengeome-
trie keine Vergleichsarbeiten in der Literatur vorliegen.
Als Methode der Wahl eignet sich ähnlich der Orignalarbeit von Taylor aus dem Jahre 1923 ein
Injektionsverfahren mit Farbstoff /143/. Es versieht die Strömung sprungartig mit einer Mar-
kierung. Die Verfolgung der instationären Verschleppung dieser Markierung erlaubt in der in
Abb. 3.33 gezeigten Betrachtungsebene die Beobachtung der stationären Strömung in den
Lamellen (vgl. auch Kap. 3.9 zur Verweilzeitbestimmung).
Aufgrund seiner mangelnden Transpa-
renz muß Blut bei der Strömungssicht-
barmachung durch Ersatzmedien
repräsentiert werden. Ergänzend zu
destilliertem Wasser wird daher ein Was-
ser/Glyzerin-Gemisch (44 Gew.-% Gly-
zerin) eingesetzt. Es hat bei 25°C die
gleiche kinematische Viskosität wie Blut
bei 37°C (3,4 · 10-6 m2/s), so daß sich
hinsichtlich der Reynoldszahl die glei-
chen Stoffeigenschaften ergeben (vgl.
Gl. 3.4, S. 57). Wasser/Glyzerin gilt als
Standard bei hydraulischen Untersuchun-
gen an blutführenden Systemen /126/.
Tab. 3.11: Eigenschaften der Ersatzfluide, die statt 
Blut zur Strömungsvisualisierung eingesetzt werden
Medium/
Material
Kinematische 
Viskosität ν [m2/s] 
(25°C)
Brechungs-
index n [-] 
(20°C)
Aqua dest. 8,9 · 10-7 1,33
Wasser/Glyze-
rin (44 Gew.-%)
3,4 · 10-6 1,39
Paraffinum
sub liquidum
7,9 · 10-5 1,48
Blut (37°C) 3,4 · 10-6 -
Gehäusemate-
rial (PMMA)
- 1,49
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Als Farbstoff wird Patentblau V Calciumsalz verwendet (C.I. Nr. 42051, Sigma-Aldrich Che-
mie GmbH, Taufkirchen, vgl. auch Kap. 3.9, S. 96).
Hinsichtlich der Blutschädigung ist besonders die Region nahe der Engstellen von Interesse.
Krümmungsbedingt sind dort jedoch die optischen Fehler am stärksten, die wegen der unter-
schiedlichen Brechungsindizes von Gehäuse und Fluid auftreten (Tab. 3.11). Daher wird ein
weiteres Newtonisches Medium zur Strömungsvisualisierung herangezogen, dessen Bre-
chungsindex dem des Gehäuses aus PMMA ähnlicher ist als bei Wasser oder Wasser/Glyzerin-
Gemisch. Als geeignet erweist sich ein Paraffinöl (Paraffinum liquidum, Nr. 7350, Caelo
GmbH, Hilden) mit einer fettlöslichen Farbstoffmarkierung (Oil Red O, CAS 1320-06-5,
Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen). Aufgrund des Zusammenhangs zwischen hohem
Brechungsindex und der Zähigkeit eines Fluids übersteigt die Viskosität von Paraffinöl dann
allerdings bei weitem die Blutviskosität.
Wie eine Zusammenstellung charakteristischer Systemparameter in Tab. 3.12 zeigt, zeichnet
sich die Strömung über das schon erwähnte sehr hohe Verhältnis von Umfangs- zu Axialge-
schwindigkeit hinaus durch sehr starke Querschnittswechsel aus (Aspektverhältnis). Sie weist
allerdings für den untersuchten Bereich nur sehr geringe axiale Reynoldszahlen auf. Mit einer
Blutschädigung aufgrund der axialen Strömungsaufweitung ist daher nicht zu rechnen. Derart
durchströmte Querschnittswechsel treten in ähnlicher Form auch in den Schlauchleitungen der
Peripherie des Couette-Systems auf, ohne daß eine strömungsinduzierte Schädigung nachzu-
weisen wäre (vgl. Kap. 5). Wobei in diesem Zusammenhang die „Vorspannung“ der Zellmem-
branen durch die starke Umfangsscherung nicht unerwähnt bleiben darf (vgl. auch S. 38f).
Tab. 3.12:   Charakteristische Kennwerte des Strömungsfeldes bei lamellierter
 Scherspaltgeometrie
Charakteristischer Parameter Bezeichnung Wert
Engste Spaltweite δmin 90 µm
Größte Spaltweite δmax 2750 µm
Aspektverhältnis in Axialrichtung A 30,6
Maximale Umfangsgeschwindigkeit (10000/min)
- bei engster Spaltweite
- bei größter Spaltweite
vϕ,max 21,9 m/s
19,0 m/s
Mittlere Axialgeschwindigkeit (Axialfluß: 5,1 - 46 ml/min)
- bei engster Spaltweite
- bei größter Spaltweite
vax 7,2 - 65 mm/s
0,25 - 2,3 mm/s
Geschwindigkeitsverhältnis vϕ,max/ vax (für 46 ml/min)
- bei engster Spaltweite
- bei größter Spaltweite
vR
 
340
8450
Reynoldszahla für Blut bzw. Wasser/Glyzerin
- maximal in Umfangsrichtung (bei δmax)
- minimal bis maximal in Axialrichtung
a. vgl. auch Tab. 3.10 und Gl. 3.4, S. 57
Reϕ
Reax
15460
0,2 - 1,8
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Entscheidend für die Gegenüberstellung verschiedener Strömungen ist entsprechend der Ähn-
lichkeitstheorie die Vergleichbarkeit der Reynolds- und Taylorzahlen (ReU, Reax, Ta), auf die
im Folgenden wegen der Verwendung verschiedener Medien anstelle der Drehzahlen und
Axialflüsse Bezug genommen wird. 
Wie die Visualisierung zeigt (Tab. 3.13, folgende Seite), stellen sich bereits bei Taylor- oder
Reynoldszahlen deutlich unterhalb der für die größte Spaltweite bestimmten theoretischen
Werte (TaCI und ReCI) Taylorwirbel ein (Bilder 1, 3 und 4). Ein sehr geringer Axialfluß hat
jedoch bereits eindeutig stabilisierende Wirkung (Bild 2).
Die starke Lamellierung hat somit im Bereich der größten Spaltweite erheblichen Einfluß auf
die Wirbelentstehung. Schon am unteren Ende des Drehzahlbereiches verhindert daher eine
gute radiale Durchmischung, daß sich Stagnationszonen im Lamellengrund ausbilden (vgl.
auch nachfolgendes Kap. 3.9). Bei höheren Drehzahlen, die aufgrund der starken Umfangsver-
schleppung keine differenzierte Beurteilung der Wirbelbildung erlauben, ist zu vermuten, daß
auch die weiteren Instabilitätsübergänge, wie beispielsweise Turbulenz schon bei niedrigeren
Taylorzahlen erreicht werden.
Da der Geometrieeinfluß der Lamellen nahe der Engstellen stark abnimmt, kann dort die
Anwendbarkeit der theoretisch bestimmten kritischen Kennzahlen zur Abschätzung angenom-
men werden. Die hinsichtlich der Schädigungsrelevanz im vorherigen Abschnitt (S. 88)
gemachten Abschätzungen zu den Strömungsformen in den Engstellen besitzen somit nähe-
rungsweise Gültigkeit. Zur Charakterisierung der Belastungssituation kann dort so wie in
Kap. 3.7.2 vorgestellt eine einfache Schichtenströmung angenommen werden. Zum Strö-
mungsverhalten in den Lamellen sind jedoch weiterführende grundlegende Untersuchungen,
insbesondere unter Berücksichtigung der Mehrphasigkeit des betrachteten Fluids, angezeigt. 
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Tab. 3.13:   Charakteristische Kennwerte des Strömungsfeldes der lamellierten
 Scherspaltgeometrie bei Aufgabe einer Farbstoffmarkierung (Einfärben)
Strömungsbild Reax ReU Ta Bemerkung
für größten Querschnitt (δmax)
0 6,0 5,5
 ohne Axialfluß bilden sich 
bei niedrigen Taylorzahlen 
bereits leichte Wirbel; Darge-
stellt ist das Entfärben
0,015 6,0 5,5
 mit geringem Axialfluß
bilden sich bei niedrigen
Taylorzahlen keine Wirbel 
(Stabilisierung)
0,015 60 550
 bei Ta < TaCI = 2,01·103 
(ReCI = 116)
 liegen mit Axial-
fluß bereits Wirbel in der Strö-
mung vor (vgl. Tab. 3.10)
0,015 60 550
Betriebspunkt wie Bild 3; 
Dargestellt ist hier das Entfär-
ben
0,4 150 3540
 höhere Taylorzahlen
(Ta > TaCI = 2,01·10
3)  
bewirken keine prinzipielle Ver-
änderung des Strömungsbildes
1,7 150 3540
 höhere Axialflüsse bewir-
ken, daß ein Teilstrom auf 
nahezu direktem Wege die 
Lamelle passiert
*Verschleppung in Umfangsrichtung; liegt nicht in der Betrachtungsebene (vgl. Abb. 3.33)
1
*
2
3
* *
4
5
6
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3.9 Bestimmung der Expositionszeitverteilungen
3.9.1 Zweck und Prinzip der Verweilzeitanalyse
Wie die vorherigen Kapitel verschiedentlich betont haben, passiert die Blutströmung wie jede
reale Strömung das Schergerät auf Bahnlinien verschiedener Weglänge mit unterschiedlichen
lokalen Geschwindigkeiten. Die Verweilzeiten, als zeitliche Differenz zwischen Eintritt und
Austritt eines Teilchens im System, liegen daher als Spektrum vor.
In diesem Zusammenhang stellt sich die Frage, inwiefern die Wirbel in den breiten Spaltab-
schnitten des lamellierten Spaltes zu uneinheitlichen Aufenthaltsdauern in den Ruhezonen der
Kammer führen (vgl. Kap. 3.8). 
Die in den vorherigen Kapiteln verwendeten Passage- bzw. Belastungszeiten stellen stets mitt-
lere Zeiten dar, die aus der Idealisierung der Geschwindigkeitsverteilung als Blockprofil resul-
tieren. Da neben der Belastungshöhe die Expositionsdauer der Blutelemente unter Belastung
wesentlichen Einfluß auf das Ausmaß der Schädigung hat, stellen Informationen über das Ver-
weilzeitverhalten eine zusätzliche Beurteilungsbasis für die Schädigungsergebnisse dar.
Dennoch existieren zur Analyse des Schädigungsverhaltens von blutführenden Systemen
kaum entsprechende Untersuchungen in der Literatur. Waschmann untersucht Ende der 1970er
Jahre einen pulsatil (instationär) arbeitenden Blutpumpenventrikel mittels der Verweilzeitana-
lyse. An einem vereinfachten Strömungsfeld zeigt er eine gute Übereinstimmung zwischen
Zusammenfassung 
• Die Realisierung zeitvarianter Schubspannungen durch eine Geometrievariation 
(Spaltweitenmodulation) führt zu Strömungskanälen, die in ähnlicher Form auch in 
Rotationsblutpumpen auftreten. Die Strömungsfelder in den Lamellen des Modellsystems 
werden damit komplexer, nähern sich aber eher der Originalsituation.
• Zur Beurteilung der in den Lamellen entstehenden Strömungszustände wird eine  
theoretische Abschätzung durchgeführt. Demnach ist damit zu rechnen, daß in den 
Lamellen laminare und teils turbulente Taylorwirbel entstehen. Deren Lage ist durch die 
Form der Lamellen vorgegeben und befindet sich außerhalb der Belastungszone des 
Blutes (Engstellen).
• Zur Überprüfung der Wirbellage und zur Bestimmung des Einflusses der stark 
eingeschnittenen Lamellengeometrie auf die Wirbelbildung wird die Strömung mit einer 
Farbstoffmarkierung visualisiert. Es zeigt sich, daß bei dieser Lamellenform bereits bei 
deutlich niedrigeren Taylorzahlen als theoretisch für die größte Spaltweite vorhergesagt 
Wirbel entstehen. Dies scheint jedoch auf Bereiche außerhalb der Belastungszonen des 
Blutes beschränkt zu sein und sorgt dort schon am unteren Ende des Arbeitsbereiches für 
einen guten radialen Austausch. Die Passage der Lamellen wird durch die Wirbelbildung 
verzögert, ohne das es zur Stagnation kommt. Das Blut verweilt damit nicht zu lange in 
den Ruhezonen (vgl. auch folgendes Kapitel).
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experimentellen Daten und einem theoretischen Modell /182/. Zeh entwickelt ein mathemati-
sches Modell zur Verweilzeitverteilung in künstlichen Teilherzen und Blutpumpen, um das
Auswaschverhalten bei instationären Betriebsbedingungen zu analysieren /183/. Maurer
bestimmt experimentell die Austauschzeiten verschiedener Dialysatoren und vergleicht ihre
Verteilungsbreiten /184/. Alle genannten Arbeiten verwenden Wasser statt Blut.
Im erweiterten medizinisch/ biologischen Kontext findet das Prinzip der Verweilzeitbetrach-
tung jedoch häufig Verwendung. Beispielsweise bei der Bestimmung charakteristischer Para-
meter des Blutkreislaufes (z. B. Herzminutenvolumen) oder bei der Analyse komplexer
pharmakokinetischer Systeme (z. B. clearence) /10, 185/.
Sehr weit verbreitet sind die Methoden der Verweilzeitanalyse in der Verfahrenstechnik, wo sie
auch zuerst eingesetzt wurden. Häufig interessiert dabei das Mischungs- oder Umsatzverhalten
von Reaktoren, deren Strömungsverhältnisse sich meist nicht ohne größeren Aufwand bzw.
überhaupt nicht beschreiben oder vorhersagen lassen /186, 189/.
Die Verweilzeitanalyse stellt eine instationäre Methode meist zur Untersuchung stationärer
Vorgänge dar /187/. Dazu wird am Systemeingang in geeigneter Form eine Markierung der
Strömungsteilchen mit einem Indikator vorgenommen und dessen zeitlich versetzter Austritt
am Systemausgang aufgezeichnet.
Durch Vergleich mit bestimmten idealisierten Stofftransportmodellen oder deren Kombinatio-
nen, die auf theoretischen Vorstellungen zum Bewegungsverhalten von Strömungsteilchen
beruhen, bieten sich Interpretationsmöglichkeiten zur Charakeristik des betrachteten realen
Systems. Das einheitliche Fortschreiten der Teilchen bei der Pfopfströmung oder die ideale
Durchmischung in einem Mischreaktor stellen Beispiele dafür dar. 
Das hier entwickelte Schersystem kann im verfahrenstechnischen Sinne als ein Reaktor zur
mechanischen Beaufschlagung oder im Extremfall zur Zerkleinerung von Blutzellen angese-
hen werden. Es besteht neben dem Kernstück, dem Scherspalt in der Kammer, aus einer
Zustrom- und Abstromperipherie in Form von Schläuchen, Verteil- und Sammelkanälen etc.
(vgl. Kap. 3.2). Von Interesse für die Schädigung ist jedoch allein der Strömungsabschnitt im
Scherspalt bzw. beim lamellierten Spalt zusätzlich der Bereich der Ruhezonen. 
Experimentell läßt sich der Spaltbereich aufgrund der kleinen Abmessungen bzw. Volumina
und der kurzen Passagezeiten praktisch nicht isoliert ohne jegliche Peripherie störungsfrei
untersuchen. Auch eine geschickte Veränderung der Strömungsführung mit anschließendem
Vergleich zwischen verschiedenen Konfigurationen erlaubt keine isolierte Betrachtung von
Peripherie oder Spalt. Stets bestehen Restvolumina an Peripherie oder es ist eine deutliche Ver-
änderung der Strömungsfelder und damit der Verweilzeiten zu befürchten. 
Stattdessen erweist sich ein experimenteller Vergleich zwischen den beiden Gesamtsystemen
(ebener gegenüber axial lamellierter Spalt) in Verbindung mit einer modellbasierten theoreti-
schen Isolation des Spaltbereiches als vielversprechend. 
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3.9.2 Experimentelle Bestimmung
Verweilzeitverteilungen lassen sich experimentell durch Aufgabe einer Indikatormarkierung
am Systemeingang und meßtechnische Erfassung am Systemausgang durchführen. 
Indikatorauswahl
Als Indikatoren (tracer) kommen prinzipiell eine Fülle von Substanzen in Frage. Dazu zählen
z. B. auch Elektrolyte oder Radionukleide. Aufgrund der etablierten Labortechnik bei photo-
metrischen Verfahren (vgl. Kap. 4.2 zur Blutanalytik) wird hier jedoch ein Farbstoff als Indika-
tor eingesetzt. Mit dem Ziel hoher Meßempfindlichkeit bei störungsfreiem Nachweis muß er
eine Reihe von Anforderungen erfüllen:
• keine Änderung des fluiddynamischen Zustandes der Strömung
• sehr gute Löslichkeit in Wasser bzw. Wasser/Glyzerin-Gemischen
• keine Adhäsion an den Innenoberflächen des Schersystems
• nicht aggressiv gegenüber den verwendeten Werkstoffen
• zeitkonstante Eigenschaften während der Versuchsdauer
• idealerweise linearer Zusammenhang zwischen optischer Dichte und Konzentration
• hinreichend hohe optische Dichten bei praktikablen Konzentrationen, idealerweise im 
sichtbaren Wellenlängenbereich (λ 400 - 800 nm)
Besonders die mangelnde Löslichkeit oder die Adhäsion vieler klassischer Farbstoffe auf
Kunststoffoberflächen schließen viele Stoffe aus (z. B. Methylrot oder Thymolblau). Einige
Metallsalze, wie Kupfer-II-Sulfat haben ihr Absorptionsmaximum im UV-Bereich.
Als sehr gut geeignet erweist sich ein Lebensmittelfarbstoff (E 131) auf Azobasis
(Patentblau V Calciumsalz, C.I. Nr. 42051, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen).
Abb. 3.34 zeigt das Absorptionspektrum und die Kalibrationskurve. 
Abb. 3.34: Optische Eigenschaften des Indikatorfarbstoffes Patentblau V
zur Verweilzeitbestimmung. (a) Absorptionsspektrum, (b) Kalibrationskurve
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Versuchsanordnung
Die meßtechnische Erfassung der optischen Dichten OD (Extinktionswerte) geschieht mit
einem Diodenarray-Spekralphotometer (DU 7400, Beckman Coulter Inc., Wellenlängengenau-
igkeit  1,25 nm; photometrische Auflösung  0,2 %). 
Den Versuchsaufbau zur Aufgabe
der Indikatormarkierung und zur
Aufzeichung der Verschleppung
am Systemausgang zeigt
Abb. 3.35. Da die letztlich interes-
sierenden Volumina in den Scher-
spalten sehr klein gegenüber den
Volumina in der Peripherie sind,
werden die zu- und abführenden
Schlauchleitungen zur Bestim-
mung der Verweilzeiten im Querschnitt und in der Länge stark verkleinert, um ein besseres
Verhältnis von Spalt- zu Peripherievolumen zu erreichen (Tab. 3.14). Dies reduziert den
Gesamtfehler.
Als Meßzelle dient eine Durchflußküvette, deren Eintrübung durch den Farbstoff mit einer
Abtastrate von 10 Hz durch das Photometer quasikontinuierlich erfaßt wird. 
≤ ≤
Tab. 3.14: Die Verkleinerung der peripheren Volumina
bei der Verweilzeitmessung erhöht die Volumenanteile der 
zu untersuchenden Spaltbereiche und verringert so den 
Gesamtfehler
 
ebener
Spalt
lamellierter 
Spalt
Peripherie für Blutversuche 0,7 % 9 %
Peripherie für Verweilzeitmessung 9 % 48 %
VSpalt Vges⁄
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Abb. 3.35: Verweilzeitbestimmung durch Aufgabe einer Indikatormarkierung und photometri-
scher Erfassung der Indikatorkonzentration am Systemausgang als Funktion der Zeit 
(t0 < t1 < t2). (a) Schematischer Versuchsaufbau, (b) Eintrübung in der Meßküvette,
(c) Eintrübung in der Scherkammer bei lamelliertem Scherspalt
Aufgabe der Eingangsmarkierung und Aufzeichnung der Systemantwort
Da die Transportvorgänge und damit die Verweilzeitanalyse lineares Verhalten zeigen, wird
das System vollständig erfaßt, wenn die Antwort auf ein einfaches Eingangsignal untersucht
wird /187/. Als Eingangssignal bieten sich daher an:
• Stoßmarkierung (Dirac-Stoß, d. h. Puls mit Höhe , Breite 0 und Fläche 1)
• Verdrängungsmarkierung (Sprungfunktion)
Da sich ein sehr kurzer Indikatorpuls experimentell nur schlecht realisieren läßt, wird eine
Sprungfunktion aufgegeben. Dazu wird am Eingang des mit unmarkiertem, destillierten Was-
ser betriebenen Systems plötzlich die Zufuhr auf mit Indikator versehenes destilliertes Wasser
umgeschaltet (vgl. Abb. 3.35).
Wie Abb. 3.35b zeigt, kommt es in der Meßzelle der Durchflußküvette lokal zu einer qualitativ
gleichmäßigen Eintrübung. Es sind keine Farbstoffahnen oder Wirbel erkennbar, die ein star-
kes Rauschen des Trübungssignals zur Folge hätten.
t0 t1 t2
t0 t1 t2
a
b
c
zunehmende Eintrübung
∞
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Die am Systemausgang gemessenen optischen Dichten werden über die Kalibrierung (vgl.
Abb. 3.34) den Indikatorkonzentrationen zugeordnet. Man erhält die Indikatorverlaufskurven
c(t). Üblicherweise wird die Ordinate mit der Eingangskonzentration des Indikators normiert
/189/. Da bei der vorliegenden Konfiguration stetig Dichtfluid (40 ml/min) zugeführt wird und
so die Indikatorkonzentrationen verdünnt, werden die Verlaufskurven mit der am Ausgang
erreichten praktischen (zu 99 %) Endkonzentration C99 normiert und man erhält die Verweil-
zeitsummenfunktion F(t): 
(Gl. 3.29)
F(t) stellt den Anteil der Fluidvolumenelemente dar, die das System bis zum Zeitpunkt t verlas-
sen haben /189/, wobei die Aufgabe des Eingangssignals bei t0 = 0 erfolgt.
Die Summenfunktion steht mit der Verweilzeitdichtefunktion E(t) (Verteilung) über die Diffe-
rentiation in Verbindung /189/: 
(Gl. 3.30)
E(t)·∆t gibt an mit welcher Wahrscheinlichkeit ein Fluidvolumenelement eine Verweilzeit zwi-
schen t und t + ∆t besitzt /187/.
Dem Wesen nach sind Verweilzeitverteilungen das Ergebnis stochastischer Prozesse. Sie kön-
nen näherungsweise durch Kennzahlen beschrieben werden, die die Lage (Mittelwert =
1. Moment) und die Form (Streuung = 2. Moment) charakterisieren und aus den diskret
gemessenen Konzentrationen bestimmt werden können /186, 189/: 
Mittlere Verweilzeit: (Gl. 3.31)
Streuung (Varianz):  (Gl. 3.32)
mit Ci = c(ti);  C99 = c(t99) und C(t = 0) = 0
Um die Verweilzeitcharakteristik unabhängig von den absoluten durchströmten Volumina bzw.
den eingestellten Volumenströmen darzustellen, wird die Zeitachse mit der mittleren Verweil-
zeit dimensionslos gemacht:
F t( ) c t( )C99--------=
E t( )
td
d F t( )=
tm
t c t( )⋅ td
0
t99
∫
c t( ) td
0
t99
∫
------------------------- C99 Ci–( )∆t
C99
-----------------------------
i 1=
n∑= =
σ2
t2 c t( )⋅ td
0
t99
∫
c t( ) td
0
t99
∫
--------------------------- tm
2– 2 ti
C99 Ci–( )∆t
C99
----------------------------- tm
2–⋅
i 1=
n∑⋅= =
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  =>    und  (Gl. 3.33)
Da E(t) und E(θ) die Ableitung von F(t) und F(θ) darstellen, führen kleinste Schwankungen
bei den Meßwerten, die besonders im Sättigungsbereich der F-Kurven auftreten, zu teils star-
ken hochfrequenten Schwankungen der E-Kurven. Daher wird eine Glättung mittels FFT-Tief-
passfilter vorgenommen. Für alle Operationen mit den Meßdaten wird die Analysesoftware
Origin® (Microcal Software Inc, Northampton, USA) eingesetzt.
Analyse der Meßergebnisse
Aus den gemessenen und aufbereiteten Verweilzeiten des Gesamtsystems einschließlich der
Peripherie läßt sich im Vergleich zwischen ebenem (1) und lamelliertem Spalt (2) herleiten:
1) Erwartungsgemäß hat das System bei glattwandigem Spalt wegen des geringeren 
Spaltvolumens eine deutlich kürzere mittlere Verweilzeit ( ) (Abb. 3.36)
2) Die schnellsten Fluidelemente benötigen bei beiden Konfigurationen zur Passage des 
Systems eine ähnlich lange Zeitdauer (Kurvenanstieg in Abb. 3.36).
3) Verschiedene Betriebspunkte (Drehzahlen und Volumenströme) wirken sich kaum auf die 
Form der Verweilzeitspektren aus (dimensionslose Darstellung, Abb. 3.37). 
4) Bei glattwandigem Spalt liegt absolut (Abb. 3.36), aber auch volumenbereinigt (Abb. 3.37), 
eine engere Verweilzeitverteilung vor als bei lamelliertem Spalt ( ). So passieren die 
schnellsten Fluidelemente den lamellierten Spalt bezogen auf das durchströmte Volumen 
überproportional schnell, während die langsamsten Elemente überproportional lange Zeit 
benötigen. Dies deckt sich mit den Strömungsbeobachtungen in Kap. 3.8, wonach die 
schnellsten Elemente unmittelbar von Engstelle zu Engstelle fließen (vgl. (2)), während 
andere Elemente in die Spaltlamellen eindrehen und so länger im System verweilen. 
Diese Verweilzeitverlängerung des lamellierten Spaltes gegenüber dem glattwandigen Spalt 
fällt jedoch moderat aus. Die Verlaufskurven beider Konfigurationen unterscheiden sich bei 
den langsamsten Elementen (t > tm bzw. θ > 1) kaum (Abb. 3.37; vgl. auch Abb. 3.45, 
S. 107).
5) Die E-Kurven gelten aufgrund ihrer Empfindlichkeit gegenüber Schwankungen als 
sensitiver als die F-Kurven, um beispielsweise Stagnationszonen oder Kurzschlußströme 
aufzudecken /187, 189/. Hier zeigen sie, daß es keine ausgeprägten Stagnationszonen im 
System gibt. Auch beim lamellierten Scherspalt nähern sich die Kurven zu langen Zeiten hin 
ohne merkliche Verzögerung dem Nullniveau (Abb. 3.38b) /189/. Dies entspricht den 
Ergebnissen aus Kap. 3.8, wonach die Wirbelbildung und der teilweise turbulente 
Charakter der Kernströmung für einen guten radialen Austausch in den Lamellen sorgt.
6) Das Fehlen von deutlichen Stagnationszonen beim lamellierten Spalt wird dadurch 
bestätigt, daß der Peak der E-Kurven nahe der mittleren Verweilzeit liegt (je nach 
Betriebspunkt etwa 0,85-0,95·tm) und sich praktisch nicht von der Lage des Peaks bei 
glattwandigem Spalt unterscheidet (ca. 0,89-0,97·tm) (Abb. 3.38) /189/.
θ ttm---= F θ( ) F t( )= E θ( ) tm E t( )⋅=
tm1 tm2<
σ12 σ22<
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7) Als Hilfsmittel zum Auffinden von Kurzschlußströmungen oder Stagnationszonen dient nach 
Pippel ferner die sogenannte Intensitätsfunktion λ(t) = E(t)/(1-F(t)). Sie gibt die 
Austrittswahrscheinlichkeit pro Zeiteinheit eines Fluidteilchens an, das sich für die Zeit t im 
System aufgehalten hat /190/. Bei Kurzschlußströmung werden bestimmte Teilchen 
bevorzugt austreten, was sich in einem Maximum von λ(t) vor t = tm äußert. Bei 
Stagnationszonen liegt das Maximum von λ(t) hinter t = tm. Letzteres trifft hier auf beide 
Spaltkonfigurationen zu, allerdings nur in geringem Maße (nicht dargestellt).
Abb. 3.36: Zeitlicher Verlauf der normierten Indikatorkonzentration F(t) am Systemausgang für 
beide Scherspaltgeometrien. Aufgegeben wird ein sprungförmiges Eingangssignal.
Abb. 3.37: Dimensionslose Darstellung der Indikatorverlaufskurven für verschiedene Betriebs-
punkte bei lamelliertem Scherspalt und im Vergleich den glattwandigen Scherspalt.
0 10 20 30 40 50 60 70
0.0
0.2
0.4
0.6
0.8
1.0
 F
(t
) 
[-
]
Zeit t (s)
ebener
Spalt
lamellierter
Spalt
tm =16,4 s
σ2 =74,9 s2
σ2 =18,6 s2
tm = 7,5 s
1
2
1
2
Betriebspunkt:
n = 3000/min
V = 35,6 ml/min
tm2tm1
0 1 2 3 4
0.0
0.2
0.4
0.6
0.8
1.0
 Diverse Betriebspunkte
         bei konturiertem Spalt:
         n = 100, 3000 und 6000/min
         V = 35,6 und 71,1 ml/min
 Ebener Spalt bei n = 3000/min
         und V = 35,6 ml/min
 F
(θ
) 
[-
]
Zeit θ [-]
lamellierter
Spalt
ebener
Spalt
 tri bspunkte
i lamelliertem Spalt
3 System zur Erzeugung definierter zeitkonstanter und zeitvarianter Grundbelastungsfälle
102
Abb. 3.38: Dimensionslose Darstellung der Verweilzeitverteilung E(θ) diskret aus Meßwerten 
von F(t) bestimmt und tiefpaßgefiltert. (a) ebener Spalt, (b) lamellierter Spalt
Zusammenfassend gilt, daß sich der lamellierte Spalt gegenüber der ebenen Form unabhängig
vom Betriebspunkt durch eine breitere Verweilzeitverteilung auszeichnet. Die schnellsten
Fluidteilchen beider Konfigurationen passieren in ähnlicher Zeit das System und der lamel-
lierte Spalt weist trotz starker Querschnittswechsel keine nennenswerten Stagnationszonen auf.
Dies entspricht den Beobachtungen aus Kap. 3.8, wonach ein guter radialer Austausch in den
Lamellen vorliegt.
3.9.3 Modellbildung
Um die Verweilzeitverteilung alleine des lamellierten Spaltes von den Meßdaten des Gesamt-
systems abtrennen zu können, ist zunächst ein Modell zu finden, das das Verhalten des
Gesamtsystems abbildet. 
Die Modellauswahl orientiert sich an der Art der im Strömungsfeld vorherrschenden Trans-
portmechanismen, die jeweils durch sogenannte Idealtypen wiedergegeben werden. Außer den
interessierenden klassischen fluidmechanischen Transportvorgängen (konvektiver Transport)
existieren für die Indikatorelemente weitere, im Prinzip unerwünschte, Transportvorgänge.
Wenn die Strömungswege lang sind, hat die laterale Diffusion bei laminarer Strömung hinrei-
chend Zeit das parabolische Strömungsprofil zu verzerren. Dies wird als Dispersion bezeich-
net. Bei sehr langsamen Strömungen oder sehr viskosen Fluiden kann sich die Strömung sogar
ausschließlich diffusiv bewegen. Letzteres ist hier jedoch nicht der Fall.
Vergleich mit Idealtypen
Für charakeristische Idealtypen zeigt Abb. 3.39 die berechneten Verweilzeitdichtefunktionen.
Die Kurven sind teils davon abhängig wie die Indikatorzugabe oder die Trübungsmessung
erfolgt /189/. Gezeigt ist jeweils der für die hier vorliegende Versuchsanordnung gültige Ver-
lauf.
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Abb. 3.39: Ideale Verweilzeittypenmodelle (berechnet nach /189/)
Modellierung mit einem Kaskadenmodell aus Rührkesseln
Nach Pippel läßt sich jedes Strömungssystem aus Zellen idealer Vermischung (Rührkessel)
und idealer Verdrängung (Pfropfströmung) durch entsprechende Kombination darstellen /187/.
Zur Modellierung der Scherspalte wird eine Kaskade aus idealen Rührkesseln eingesetzt. Die
beim lamellierten Spalt bei großen Spaltweiten durch Taylorwirbel und teils leichte Turbulenz
geprägten Strömungsfelder (vgl. Kap. 3.8) entsprechen der guten Durchmischung, so wie sie in
einem idealen Rührkessel auftritt. Eine ähnliche Vorgehensweise findet sich beispielsweise bei
Schmidt und Moritz, die jedes Taylorwirbelpaar in einem sogenannten Taylorreaktor mit kon-
stanter Spaltweite als einzelne Stufe einer Rührkesselkaskade auffassen /188/.
Das einparametrige Kaskadenmodell wird über
die Anzahl der Rührkessel (n) an die experimen-
tellen Daten angenähert (Abb. 3.40). Denkbar
wäre auch die Modellierung über ein Dispersi-
onsmodell. Da die Dispersion D/uL beim vorlie-
genden System aber klein ist (ca. 0,005 - 0,05),
sind die Unterschiede zwischen beiden Model-
len nach Levenspiel nur gering /189/.
Für die dimensionslose Verweilzeitverteilung  einer idealen Rührkesselkaskade mit n Reak-
toren gilt /189/:
; mit (Gl. 3.34)
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Da auch gebrochen-rationale Zahlen als Reaktoranzahl zugelassen sind /187/, wird die Fakul-
tät durch die Gammafunktion  interpoliert /191/.
Eine nicht-lineare Regressionsrechnung zwischen den Meßdaten und Gl. 3.34 (Meßanalyse-
software Origin®) erlaubt die Bestimmung der Reaktoranzahl n.
Abb. 3.41: Vergleich zwischen gefilterten experimentellen Daten und nach dem Rührkesselmo-
dell berechneten Kurvenverläufen für Betriebspunkt n = 3000/min, V = 23,7 ml/min 
bei (a) ebenem Spalt und (b) lamelliertem Spalt
Isolierte Betrachtung der Spaltbereiche
Zur Abtrennung von ebenem und lamelliertem Spalt von der Peripherie werden beide System-
konfigurationen jeweils als Reihenschaltung von einzelnen Übertragungsgliedern betrachtet
(Abb. 3.42). Die Systemantworten  und  stellen die Meßdaten dar und sind durch
das Rührkesselmodell beschrieben.
Eine solche Betrachtung, die Analogien zu den Methoden der Regelungstechnik, Elektrotech-
nik u. a. aufweist, ist möglich, da die Transportvorgänge und damit die Verweilzeitanalyse
lineares Verhalten zeigen /187/. Neben der Linearität, die die Anwendung des Superpositions-
prinzips ermöglicht, gilt auch die Zeitinvarianz. Diese Eigenschaft erlaubt die Verschiebung
von Signalen. Die serielle Verknüpfung von einzelnen Übertragungsgliedern, so wie sie bei
dem hier modellierten System auftritt, läßt sich daher durch die Operation der Faltung ( )
mathematisch darstellen /187/, in der Operationsreihenfolge vertauschen und alle Anteile
außer den Spaltbereichen  zusammenfassen und dann abtrennen:
Γ n( )
b Experimentelle Daten (gefiltert)
Rührkesselmodell
mit n=11,2 (R2 > 0,98)
Experimentelle Daten (gefiltert)a
Rührkesselmodell
mit n=33,2  (R2 > 0,96)
yI t( ) yII t( )
⊗
gI II, t( )
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(Gl. 3.35)
Wobei die Faltung definiert ist als: (Gl. 3.36)
Abb. 3.42: Abbildung des Gesamtsystems durch Reihenschaltung von Übertragungsgliedern, 
die mathematisch durch die Operation der Faltung ( ) ausgedrückt wird.
(a) Ebener Spalt, (b) lamellierter Spalt 
Um die Übertragungsfunktionen  aus Gl. 3.35 explizit angeben zu können, wird die Fal-
tungsoperation umgekehrt. Dies ist im Allgemeinen im Zeitbereich (t) sehr aufwendig. Durch
Laplacetransformation l[ ] in den Bildbereich (s) geht die Faltung jedoch in eine einfache
Multiplikation über:
(Gl. 3.37)
So kann die Verweilzeitwirkung der Peripherie H(s) vom Übertragungsverhalten der Spalte
 getrennt werden und der unmittelbare Unterschied zwischen ebenem und lamelliertem
Spalt  ermittelt werden. Die Rücktransformation führt wieder zurück in den Zeit-
bereich:
(Gl. 3.38)
Abb. 3.43 zeigt die mit Hilfe des Solverprogrammes Maple® /107/ daraus berechneten absolu-
ten Verweilzeitkurven. 
Näherungsweise stellt Gl. 3.38 das Übertragungsverhalten allein des lamellierten Spaltes dar,
da der Anteil des ebenen Spaltes an der Verweilzeitverteilung des gesamten Systems sehr klein
ist. Im Beispiel des Betriebspunktes von Abb. 3.36 (S. 101) hat der ebene Spaltbereich alleine
yI II, t( ) u t( ) pe t( )⊗ pa t( ) gI II, t( )⊗ ⊗=
h t( ) hI t( ) hII t( )= = => ist für beide Spaltkonfigurationen (I, II) gleich
h t( ) g t( )⊗ h u( ) g t u–( )⋅ ud
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eine theoretische mittlere Verweilzeit von 400 ms, was nur etwa 5 % der Zeit darstellt, die zur
Passage des Gesamtsystems im Mittel benötigt wird.
Die isolierte Verweilzeitverteilung des lamellierten Spaltes (exemplarisch Abb. 3.43b, (3)),
zeigt, daß die Strömung im Mittel für die Passage des lamellierten Spaltes ca. 25x länger
braucht, als für den ebenen Spalt (ca. 5 s gegenüber 200 ms). Die langsamsten Fluidelemente
verweilen etwa 2-3x länger im Spalt- bzw. Lamellenbereich als die mit mittlerer Verweilzeit
(ca. 10-15 s gegenüber ca. 5 s). Da die Engstellen des lamellierten Spaltes ähnlich schnell wie
der ebene Spalt durchströmt werden, entstehen diese längeren Verweilzeiten vor allem in den
Lamellennuten (Wirbelbildung in den Ruhezonen).
Abb. 3.43: Bestimmung der Verweilzeitverläufe des Teilsystems „Lamellierter Spalt“ aus den 
Verweilzeitverläufen der Gesamtsysteme. 
(a) Verweilzeitsummenfunktion F(t), (b) Verweilzeitverteilung E(t)
Vergleich mit idealisierter Schichtenströmung
Ein Vergleich zwischen der auf gemessenen Daten beruhenden Verweilzeitverteilung des
lamellierten Spaltes (Abb. 3.43b, (3)) mit einer idealisierten Schichtenströmung, die ohne Wir-
bel der Lamellenkontur folgt, zeigt welchen Effekt die Wirbelbildung hat.
Dazu wird die Verweilzeitverteilung der idealisierten Strömungsform unter der Vereinfachung
rein konvektiven Transportes abgeschätzt. Ohne Wirbelbildung folgen die Bahnlinien dann
geometriekonform den Lamellen. Das Spaltgebiet wird in schalenförmigen Schichten radial
diskretisiert (Abb. 3.44a). Über die Bahnlinienlänge und die lokalen Axialgeschwindigkeiten
kann die Verweilzeit für jede radiale Schicht bestimmt werden (Abb. 3.44b). Die lokalen
Geschwindigkeiten werden unter der Vereinfachung eines parabelförmigen Geschwindigkeits-
profils aus dem axialen Volumenstrom berechnet (Solverprogramm Maple®).
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Abb. 3.44: a) Idealisiertes Strömungsfeld bei lamellierter Geometrie angenähert durch eine 
Schar von Sinusfunktionen. b) Entlang der Bahnlinien lassen sich mit den lokalen 
Geschwindigkeiten bei rein konvektivem Transport die Passagezeiten für jede radiale 
Schicht bestimmen (dimensionslose Darstellung).
Die zu jeder Schicht zugehörigen Volumenströme werden mit den jeweiligen Verweilzeiten
kumulativ verknüpft. So wird der durchgetretene Volumenstromanteil als Funktion der Zeit
ermittelt. Dies entspricht der Verweilzeitsummenfunktion F. Abb. 3.45 zeigt die auf diese theo-
retische Weise bestimmten normierten Verweilzeitverteilungen E(θ) des ebenen Spaltes (1)
und des lamellierten (2) sowie die des Rührkesselmodells (3) des lamellierten Spaltes. 
Abb. 3.45: Berechnete Verweilzeitverteilungen des ebenen Spaltes (1) und der idealisierten 
Lamellenströmung (2) sowie des auf den Meßdaten beruhenden Rührkesselmodells 
(3). Die Wirbelbildung führt zu teils schnelleren und zu teils langsameren Fluidele-
menten als im Fall der idealisierten Lamellenströmung (vgl. auch Abb. 3.39). 
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Demnach passieren ca. 25 % der Fluidelemente die Lamellen schneller als die schnellsten Ele-
mente bei der idealisierten Lamellenströmung ( A, in Abb. 3.45). Die Wirbel in den Lamel-
lennuten verzögern die Strömung in der Art, daß etwa doppelt so viele Fluidelemente wie bei
der idealisierten Lamellenströmung eine längere Verweilzeit als die mittlere Verweilzeit haben
( B, in Abb. 3.45). Auch die längsten Passagezeiten übersteigen jedoch nicht die ca. 2,5- bis
3-fache mittlere Verweilzeit. 
Diese Ergebnisse ergänzen die Resultate aus der Strömungsvisualisierung (Kap. 3.8) und run-
den die vorherige Ergebnisanalyse zur Verweilzeitverteilung ab (z. B., S.100, Punkt (4)). Dem-
nach existieren in den Lamellen keine Stagnationzonen, sondern ein guter radialer Austausch.
Da sich reale Strömung und idealisierte Lamellenströmung also nicht gravierend im Verweil-
zeitverhalten unterscheiden, wird die mittlere „nominelle“ Verweilzeit aus der idealisierten
Betrachtung benutzt, um die Passage- und Belastungszeiten des lamellierten Spaltes so festzu-
legen, daß die Versuche beider Spalttypen gegenübergestellt werden können (vgl. auch
Kap. 3.7, S. 79).
Zusammenfassung 
• Die für die Blutschädigung wichtigen Verweilzeiten der Fluidelemente im Scherbereich 
unterliegen aufgrund unterschiedlicher Strömungsgeschwindigkeiten und Passagewege 
einer Verteilung. Beim lamellierten Spalt liefert eine Verweilzeitbestimmung zusätzlich 
Informationen über den verzögernden Einfluß der gebildeten Wirbel.
• Experimentell werden die Verweilzeiten durch Aufgabe einer Eingangsmarkierung 
(Farbstoff) und photometrische Aufzeichung der Trübung am Systemausgang untersucht.
• Da sich die Spaltbereiche praktisch nicht losgelöst von der Peripherie untersuchen 
lassen, werden die Gesamtsysteme des konstant breiten Spaltes und des lamellierten 
Spaltes verglichen und die Verweilzeitverteilung der Peripherie über ein theoretisches 
Modell abgetrennt.
• Erwartungsgemäß zeichnet sich der lamellierte Spalt gegenüber der ebenen Form durch 
eine breitere Verweilzeitverteilung aus, die vom Betriebspunkt nahezu unabhängig ist. 
Die schnellsten Fluidteilchen passieren beide Konfigurationen ähnlich schnell. Der 
lamellierte Spalt weist trotz der starken Querschnittswechsel keine nennenswerten 
Stagnationszonen auf, sondern einen guten radialen Austausch (vgl. Kap. 3.8)
• Ein Vergleich zwischen den Verweilzeitverteilungen auf experimenteller Basis (mit 
Wirbeln) und auf idealisiert theoretischer Basis (ohne Wirbel) zeigt, daß die Wirbel den 
Volumenanteil der Fluidelemente, die eine längere Verweilzeit als die mittlere Verweilzeit 
haben, etwa verdoppeln. Die maximalen Verweilzeiten sind sich jedoch sehr ähnlich.
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4 Versuchsmethodik und Blutanalytik
Mit dem im vorherigen Kapitel vorgestellten modularen Schersystem werden in vitro Trauma-
tisierungsversuche an Blut durchgeführt. Blut als komplexes flüssiges Organ erfordert dabei
sowohl vor und während der Versuche, als auch bei der Aufbereitung und Blutanalyse beson-
dere Sorgfalt, um reproduzierbare Ergebnisse ohne Artefakte zu erhalten. 
Während Kap. 4.1 die versuchstechnische Vorgehensweise beschreibt, erläutert Kap. 4.2 die
Meßtechnik/Analytik, die je nach Parameter zur Erfassung der Bluttraumatisierung eingesetzt
wird.
4.1 Systematik und Durchführung der In-vitro-Blutversuche
4.1.1 Blut: Auswahl der Spezies, Gewinnung und Handhabung
Humanes und porcines Vollblut
Wie Kap. 2 erläutert hat, werden die Bluteigenschaften von vielen Faktoren beeinflußt. Daher
soll Blut hier in einer Form untersucht werden, die der späteren Einsatzsituation von Blutpum-
pen oder Herzklappen möglichst nahe kommt. Somit wird trotz des hohen Aufwandes vor
allem humanes Vollblut und nur ergänzend Schweineblut untersucht. Viele In-vitro-Untersu-
chungen zur mechanischen Bluttraumatisierung setzen aus Vereinfachungsgründen Schwei-
neblut ein. Beide Spezies haben jeweils Vor- und Nachteile:
• Humanblut erlaubt die direkte Übertragbarkeit der Ergebnisse auf die beim Menschen 
eingesetzten Systeme. Allerdings bleibt die Schwierigkeit bestehen, daß das Blut der 
Patienten, die ein solches System empfangen, meist in weit schlechterem Zustand ist als das 
hier zur Verfügung stehende Spenderblut.
Tierische Blutspezies besitzen hinsichtlich ihrer Komposition/ Eigenschaften nur annähernd 
mit menschlichem Blut vergleichbare Eigenschaften (vgl. Kap. 2.1.4, S. 10ff).
• Aufwendige Blutanalytik ist oft nur mit Humanblut möglich, da Testsubstanzen
(z. B. spezifische Antikörper) kommerziell nicht für Tierblut erhältlich sind. Im Rahmen 
dieser Arbeit gilt das für ELISAs und Durchflußzytometrie (vgl. Kap. 4.2.2 und 4.2.3).
• Schweineblut steht gegenüber Humanblut in großen Mengen (bis zu etwa 3 Liter pro 
Spendertier) zur Verfügung. Bei Humanblut können ungepoolt maximal 450 ml gewonnen 
werden.
• Schweineblut ist im Vergleich zu Humanblut mit einem sichereren Umgang verbunden, da 
eine weit geringere Übertragungsgefahr von Krankheitserregern besteht.
• In-vitro-Versuche an Labormustern werden häufig mit tierischem Blut durchgeführt, so daß 
Traumatisierungsversuche an Schweineblut aus Vergleichszwecken sinnvoll sind.
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Blutabnahme
Die Blutgewinnung läuft standardisiert ab. Das Schweineblut (etwa 1 Liter) wird am Morgen
des Versuchstages in einem Schlachthof unter tierärztlicher Aufsicht von betäubten Schweinen
durch Kehlenschnitt aus den Halsarterien entnommen. Es wird nur das sogenannte Mittel-
strahlblut verwendet, um Verunreinigungen des Blutes durch Gewebereste zu minimieren, die
eine Aktivierung der Thrombozyten oder des Gerinnungssystems initiieren könnten. Das Blut
wird unmittelbar mit dem Antikoagulans versetzt, in eine sterile PE-Weithalslaborflasche
gefüllt und die Restluft abgedrückt. Der Transport erfolgt wärmeisoliert. Unmittelbar vor Ver-
suchsbeginn wird das Blut in die Perfusorspritzen aufgezogen.
Humanes Vollblut wird gesunden Spendern mittels Punktion einer Vena cubitalis mit einer
18G-Nadel ( 1,2 mm) im Sitzen und mit geringem Stau am Oberarm entnommen. Die Nadel
wird vorher innwändig mit der Antikoagulanslösung gespült, um keine kontaktbedingte Blut-
aktivierung zu initiieren. Die ersten zwei Milliliter Blut werden verworfen, um zu vermeiden,
daß das im Versuch eingesetzte Blut in Kontakt mit den Aktivatoren kommt, die bei der Verlet-
zung des Vena-Endothels freigesetzt werden.
Es werden 8 Perfusorspritzen à 50 ml unter geringem Sog gefüllt. Da in der Literatur teils von
tageszeitlichen Schwankungen hämorheologischer Parameter berichtet wird /41/, wird die
Blutabnahme am frühen Vormittag durchgeführt. Alle der insgesamt 34 verschiedenen Spender
sind männlich, zwischen 19 und 37 Jahren alt und bei der Abnahme seit mindestens 8 Stunden
ohne Nahrungsaufnahme. Frauen werden nicht als Probanden eingesetzt, da die Hämatokrit-
werte menstruationsbedingt stark schwanken und Kontrazeptiva die Gerinnung beeinflußen.
Da auch andere Medikamente oder Hormone oftmals zelluläre oder plasmatische Komponen-
ten des Blutes beeinflussen, dürfen die Spender in einem Zeitraum von mindestens 14 Tagen
vor dem Versuch keine derartigen Präparate (z. B. Aspirin®) eingenommen haben.
Das gewonnene humane oder porcine Vollblut wird nach der Abnahme in Form von 8 Perfu-
sorspritzen a 50 ml auf einer unter 45° schrägen, rotierenden Ebene vor und während des Ver-
suches ständig in Bewegung gehalten, um Sedimentation und damit inhomogene
Medieneigenschaften zu verhindern.
Antikoagulierung
Als Antikoagulans wird Heparin eingesetzt (vgl. Kap. 2.1.2) /26/. Dies entspricht bei künstli-
chen blutführenden Geräten der Originalsituation im Patienten, da Heparin Standardantiko-
agulans bei der Prophylaxe und Therapie von Thrombosen und Embolien ist.
Die Wahl des Antikoagulans kann Einfluß auf die Bluttraumatisierung haben, wie auch eigene
Versuche gezeigt haben. Heparinisiertes Vollblut erweist sich bei Hämolyse gegenüber citrati-
siertem Blut als empfindlicher /38, 154/. Für die Thrombozyten ist ein aktivierender Einfluß
von Heparin dokumentiert /192/. 
Es wird eine niedrige Heparindosis von 2 IE/ml (IE = Int. Einheiten) verwendet, um mögliche
Seiteffekte der Gerinnung auf die Thrombozytenaktivierung nicht unnötig zu suppremieren. 
o
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4.1.2 Versuchsdurchführung und Blutverarbeitung
Die Traumatisierungsversuche werden mit dem in Kap. 3 charakterisierten modularen System
durchgeführt. Je nach Belastungsform wird eine entsprechende Hülse gewählt:
• zeitkonstant oder zeitvariant (Drehzahloszillation)
• zeitvariant (Geometrievariation)
• Einzelpeak
• verschiedene Polymermaterialien
Das zusammen mit seinen Peripheriekomponenten und den benötigten Mengen an Betriebs-
fluiden (Perfluorkarbon und isotonische Kochsalzlösung) in der Temperierkammer plazierte
System wird über Nacht auf 30°C erwärmt (vgl. Kap. 3.2.2 und 3.6). Bei dieser Temperatur
bewegen sich die Bluteigenschaften, insbesondere die Viskosität, nahe den physiologischen
Werten (vgl. Tab. 2.4 S. 15). Da durch die Friktionsleistung in den Fluiden bei sehr hohen
Scherraten Temperaturzunahmen von bis zu etwa 10°C auftreten können (vgl. Kap. 3.6), wird
keine höhere Systemtemperatur (z. B. Körpertemperatur 37°C) eingestellt. So bleibt ein hinrei-
chender Abstand zu kritischen Bluttemperaturen oberhalb etwa 46°C gewahrt (vgl. S. 21). 
Das temperierte System wird blasenfrei mit Dichtfluid befüllt und ein permanenter Dichtfluid-
strom von 40 ml/min eingestellt. Je nach Belastungsform respektive Scherkammergeometrie
wird der Blutvolumenstrom, der für eine bestimmte mittlere Belastungszeit erforderlich ist, am
Perfusor eingestellt. Die Höhe oder die Charakteristik der zeitlichen Spannungswechsel wer-
den anhand der Drehzahlen festgelegt. Tab. 4.1 faßt die in Kap. 3 erarbeiteten Untersuchungs-
bereiche des Systems je nach Belastungsform zusammen.
Tab. 4.1:   Untersuchungsbereiche je nach Belastungsform (vgl. Gl. 3.6, S. 59; Gl. 3.8, S. 60; 
Abb. 3.25, S. 79; Tab. 3.9, S. 83)
Das gescherte Blut eines Versuchspunktes wird zusammen mit dem Dichtfluid aufgefangen,
von diesem getrennt abgezogen und für die Blutanalyse weiterverarbeitet (vgl. Kap. 4.2). Mit
einer Spende von 400 ml Humanblut lassen sich 8 Betriebspunkte untersuchen. Dazu kommen
Vorwerte und ein Endwert. Die Vorwerte und der Endwert werden aus Blut bestimmt, das dem
Untersuchungsbereiche
Belastungs-
zeit [ms]
Scher-
spannung 
[Pa]
Wechsel-
frequenz [Hz] 
oder
Lastspielanzahl
pro Passage
Spannungs-
gradient 
[kPa/s]
Belastungsform
zeitkonstant 6,4 - 1400  < 880 - -
zeitvariant (Drehzahlvariation) 6,4 - 1400  < 880 < 5 Hz < 2
zeitvariant (Geometrievariation) 3,6 - 800 Peakwert bis 
880 Pa
3 Lastspiele < 1460
zeitvariant Einzellastspiel 1,2 - 267 Peakwert bis 
880 Pa
1 Lastspiel < 1460
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System unmittelbar vor Eintritt in den Scherspalt entnommen wird. Diese Werte dienen als
Referenz und Kontrolle. Sie enthalten den Einfluß aller Prozeßschritte und Kontakteinflüsse
von der Blutabnahme bis zum Scherkammereintritt. 
Häufig wurden Arbeitspunkte untersucht, die aufgrund des gewünschten Volumenstroms die
parallele Verwendung von zwei Perfusorspritzen erfordern. Dann sind 4 Vorwerte (pro Sprit-
zenpaar ein Vorwert) und ein Endwert erforderlich. Abb. 4.1 zeigt für diesen Fall die Verwen-
dung und Aufteilung der Blutvolumina. 
Abb. 4.1: Anteile der Blutvolumina eines Traumatisierungsversuches mit 13 Untersuchungs-
punkten (8 verschiedene Scherraten und 5 Kontrollen; zur Blutanalytik vgl. Kap. 4.2)
Von 400 ml Blutvolumen lassen sich nur etwa 130 ml als Proben nutzen. Der Rest ist erforder-
lich, um das System jeweils mit Blut zu füllen und die Einstellung stationärer Verhältnisse
abwarten zu können, bevor die Probe genommen wird.
Nach Versuchsende wird das System mit Kochsalzlösung gespült. Alle Schlauchleitungen und
Zugänge werden einmalig verwendet. Die Kernstücke des Gerätes müssen jedoch aus Kosten-
gründen mehrfach eingesetzt werden. Nach der Systemdemontage erfolgt die Reinigung
- insbesondere die Entfernung der an den Systemoberflächen adhärierten Eiweiße - mit einem
Detergenz (0,5 % Lösung Triton X100, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim). Triton
X100 wird routinemäßig zur Proteinablösung an Biomaterialien benutzt /136/.
Zusammenfassung 
• Mit dem Schersystem wird heparinisiertes, standardisiert gewonnenes Human- und 
Schweineblut traumatisiert. Aus einer Spende von 400 ml Humanblut lassen sich
8 Betriebspunkte zuzüglich Vor- und Endwerten untersuchen.
• Als Belastungssituation werden untersucht und verglichen: Zeitkonstante und 
zeitvariante (Drehzahloszillation und Geometrievariation) Schubspannungen bei 
verschiedener Belastungszeit, einzelne Lastspiele und verschiedene Werkstoffe.
Hämolyseparameter (Hämatokrit,
Plasma- und Gesamthämoglobin)
Zellanzahlen
Thrombozytenaktivierung (PF4-ELISA)
Komplementaktivierung (C5a-ELISA)
Thrombozytäre Mikropartikel- und
Aggregatbildung bzw. Aktivierung
(Durchflußzytometrie FACS)
1
2
3
4
5
1
2
3
4
5
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4.2 Blutparameter und eingesetzte Analytik
Zur quantitativen Charakterisierung der Bluttraumatisierung werden ausgewählte Blutparame-
ter bestimmt. Es werden solche Parameter ausgewählt, die in der Literatur als gut geeignet zur
Beschreibung eines bestimmten Aspektes der Blutveränderungen beschrieben sind. Kap. 2 hat
an den entsprechenden Stellen schon darauf verwiesen. Die Gesamtheit der untersuchten Para-
meter stellt ein Traumatisierungsprofil dar, das den Blutstatus möglichst breit erfassen soll.
4.2.1 Hämolyse 
Die Erythrozyten erfahren durch die mechanische Belastung oder durch den Werkstoffkontakt
eine Reihe von Veränderungen hinsichtlich Form, Größe, Oberfläche, Integrität, Anzahl und
anderen Merkmalen. Letztlich im Vordergrund steht jedoch die Frage nach der Funktion der
Zellen. Der Verlust intrazellulären Hämoglobins (Hämolyse) schränkt die Transportfähigkeit
der Atemgase ein oder bedeutet gar die Zerstörung der Zellen.
Die Messung der Plasmakonzentration (PHb) an Hämoglobin (vgl. Kap. 2.2) gilt nach ISO
10993 als aussagekräftiger Screening Test zur Beurteilung medizintechnischer Systeme im
Blutkontakt /193/. Die Hämolyse stellt mit weitem Abstand den Schädigungsaspekt bei Blut
dar, der am häufigsten in der Literatur untersucht wird /26/, so daß eine hervorragende Ver-
gleichbarkeit zu anderen Arbeiten besteht. 
Nach der Zentrifugation der Blutprobe (2000 g, 10 min) wird der Plasmaüberstand mit dem
sogenannten Drabkin’schen Reagenz (Merkotest®-Hemoglobin, Merck Diagnostica 9405,
Merck KG, Darmstadt) versetzt und photometrisch die Absorption bei charakteristischen Wel-
lenlängen gemessen (UVIKON Spectophotometer, Kontron AG, München). Es handelt sich
um die standardisierte Cyanhämiglobinmethode, bei der Hämoglobin in die stabilere Form des
Cyanhämiglobin überführt wird (DIN 58931). Es wird jeweils gegen eine Referenzprobe
gemessen, da beispielsweise erhöhte Eiweiß- oder Lipidkonzentrationen ebenfalls eine Plas-
maeintrübung verursachen können. 
Die Absorptionsmessung zur Bestimmung der Plasmahämoglobinmenge (PHb) erfolgt bei
540 nm und zur Kompensation der Probentrübung darüberhinaus bei 680 nm. Die PHb-Kon-
zentration CPHb wird nach DIN 58931 berechnet durch /194/:
(Gl. 4.1)
E Extinktion = log (1/Transmission)
MG Molekulargewicht eines Hb-Monomers (16125 g/mol)
V Volumen der Meßlösung [ml]: PHb V = 1,25; GHb V = 5,02 
d Schichtdicke (10 mm-Küvetten)
v Volumen der Blutprobe [ml]: PHb v = 0,25; GHb v = 0,02
ε Molarer Extinktionskoeffizient (11,0·106 cm2/mol)
CPHb
E 540nm( ) E 680nm( )–[ ] MG V⋅ ⋅
d v ε⋅ ⋅--------------------------------------------------------------------------------------=
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Bei sehr starker Hämolyse werden die Blutproben mit Reaktionslösung verdünnt (1:10), da der
Arbeitsbereich des Photometers anderenfalls überschritten wird.
Da sich die Menge des gesamt vorhandenen Hämoglobins (GHb) von Spende zu Spende unter-
scheidet, wird dessen Wert als Bezugsbasis bestimmt. Die GHb-Messung erfolgt mit unzentri-
fugiertem Vollblut, dessen Erythrozyten durch Zugabe der Drabkin’schen Reaktionslösung
ihren Hämoglobininhalt vollständig ins Plasma abgeben. Wegen der starken Eintrübung durch
Hämoglobin wird bei der photometrischen Bestimmung auf die Trübungskorrektur verzichtet:
(Gl. 4.2)
Zu weiteren Details der Cyanhämiglobinmethode und der photometrischen Bestimmung sei
auf die Arbeit von Paul verwiesen /38/. 
Weil neben dem Gesamthämoglobingehalt auch der Volumenanteil der Erythrozyten (Hämato-
krit = Hkt) je nach Spende deutlich variieren kann, wird auch dieser als Bezugsgröße
bestimmt. Dazu wird Vollblut in einer Kapillare zentrifugiert und der prozentuale Füllstand der
sedimentierten Erythrozytenpackung visuell bestimmt. 
Die Plasmahämoglobinmenge und die beiden Bezugsgrößen werden zur Vergleichbarkeit ver-
schiedener Versuche (Spenden) zu einer Kennzahl, dem dimensionslosen Hämolyseindex (IH),
zusammengefaßt. In der Literatur sind mehrere Varianten des Hämolyseindex definiert. Meist
wird, da es um die Testung von Blutpumpen geht, der geförderte Blutstrom mitberücksichtigt.
Marseille gibt einen guten Überblick dazu /126/.
Da hier die Versuchsanordnung nicht im Kreislauf betriebenen wird, spielt die Fördermenge
keine Rolle, so daß eine Definition von Glasmacher verwendet wird /195/:
(Gl. 4.3)
PHb Hämoglobinkonzentration im Plasma [mg/100 ml Plasma]
GHb Gesamthämoglobinkonzentration im Vollblut [g/100 ml Vollblut]
Auch im nativen Blut sind geringe Mengen freies Plasmahämoglobin enthalten. Darüberhinaus
wird das Blut von der Abnahme bis zum Eintritt in die Scherkammer unvermeidlich in leich-
tem Umfang traumatisiert. Daher wird die scherbedingte Hämolyse als Differenz aus Initial-
schädigung und Gesamtschädigung  definiert:
(Gl. 4.4)
CGHb
E 540nm( ) MG V⋅ ⋅
d v ε⋅ ⋅------------------------------------------------=
IH[%] mPHbmGHb
----------- VPlasma CPHb⋅
VVollblut CGHb⋅-------------------------------
VVollblut 1
Hkt
100
--------–   CPHb⋅ ⋅
VVollblut C⋅ GHb-----------------------------------------------------------
1 Hkt100
--------–  
PHb
1000
-----------⋅
GHb
--------------------------------------- 100%⋅= = ==
PHb PHb0–( )
IH [%]
1 Hkt0100
----------–  
PHb PHb0–( )
1000
---------------------------------⋅
GHb0
--------------------------------------------------------------- 100%⋅=
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Die Initialschädigung PHb0, ebenso wie die Ausgangswerte des Hämatokrit Hkt0 und des
Gesamthämoglobins GHb0 werden aus den Blutproben bestimmt, die dem Blutstrom als Vor-
werte unmittelbar vor Eintritt in die Scherkammer entnommen werden. 
4.2.2 Thrombozytenreaktion
Wie in Kap. 2.2.6 dargestellt, spielt die Schädigung der Thrombozyten durch mechanische
Scherbelastung und Fremdmaterialkontakt bei blutführenden Geräten eine sehr bedeutsame
Rolle. Die in Kap. 2.1.1 geschilderten physiologischen Grundlagen bilden die Basis der dabei
auftretenden sehr komplexen physikalischen und biochemischen Zusammenhänge.
Während die Hämolyse den Blutstatus eines Patienten in einer gut beobachtbaren Weise all-
mählich ändert, kann die Thrombozytenaktivierung zu einer plötzlichen dramatischen Verän-
derung der Lage führen. Die potentiell entstehenden Thromben können die Gefäße des
Patienten blockieren oder auf technischer Seite zu einem spontanen Funktionsausfall des
Systems führen.
Zur Erfassung der Veränderungen, die die Thrombozyten durch die Scherbelastungen erfahren,
kommen eine Reihe von Blutparametern in Frage, die jeweils verschiedene Aspekte charakte-
risieren können (vgl. Tab. 2.8, S. 34). Im Rahmen dieser Arbeit sollen daher mehrere Parame-
ter erfaßt werden, um eine sich ergänzende Beurteilungsbasis zu schaffen:
• Anzahl der Thrombozyten (Zellzählung, s. u.)
• Ausschüttung des Aktivierungsmarkers Plättchenfaktor 4 (ELISA, vgl. S. 117)
• Ausbildung des Aktivierungsrezeptors für Fibrinogen und Anhaftung von Fibrinogen 
(Durchflußzytometrie, vgl. S. 118f)
• Anteil thrombozytärer Mikropartikel und Aggregate (Durchflußzytometrie, vgl. S. 118f)
• Adhäsion von gescherten Thrombozyten an Oberflächen des Systemauslasses (REM, vgl. 
S. 122)
Die folgenden Unterkapitel erläutern jeweils die dazu eingesetzte Methode.
Thrombozytenzahl
Häufig wird in der Literatur die Anzahl der Thrombozyten pro Volumen bestimmt. Sie kann
mit Zellzählgeräten automatisiert erfaßt werden. Bei Werten im Normalbereich (human: 150 -
350 · 103/mm3) wird der Thrombozytenpopulation eine gesunde Funktionalität unterstellt
(vgl. Kap. 2.1.1). Bei Veränderungen der Anzahl kann ein „Verbrauch“ der Zellen vermutet
werden /198/. Da erhöhte Thrombozytenzahlen ein Anzeichen für entzündliche Krankheitspro-
zesse sind, läßt sich zusätzlich die Gesundheit des Spenderblutes beurteilen.
Das eingesetzte Zellzählgerät (Celltek-m, Nihon Kohden Europe GmbH, Bad Homburg) arbei-
tet nach dem Coulter-Prinzip und gehört damit zur Gruppe der unmittelbaren Zählverfahren.
Anders als klinische Routinegeräte erlaubt es eine Anpassung an verschiedene Spezies, was
hier für die Untersuchung von Schweineblut erforderlich ist (vgl. Tab. 2.2, S. 11). 
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Die Meßmethode basiert auf elektrischen Impedanzänderungen, die durch Partikel in einer
Elektrolytlösung hervorgerufen werden. Die Zellen werden in geringer Konzentration quasi
einzeln durch eine Kapillare gefördert. Die Kapillare befindet sich zwischen zwei Elektroden,
die ein ebenes elektromagnetisches Feld aufbauen. Das von der Einzelzelle verdrängte Elek-
trolytvolumen ruft eine Feldstörung hervor, deren Intensität in ein elektrisches Signal umge-
setzt wird. Dessen Impulshöhe wird dem Äquivalentdurchmesser einer feldstörungsgleichen
Kugel zugeordnet /199, 200/. An Hand der gemessenen Zellgrößen werden die Zählereignisse
den Zelltypen Erythrozyten, Leukozyten und Thrombozyten zugeordnet (vgl. Tab. 2.2, S. 11).
Zur Probenaufbereitung vor der Zählung wird das Blut in spezielle Probengefäße gefüllt, die
ein zusätzliches Antikoagulans enthalten (EDTA = Ethylenediamine-tetra-acetic acid, vgl.
S. 7). Mit dem Einsatz von EDTA wird die scherbelastete Probe bis zur Messung in ihrem
Aktivierungszustand stabilisiert.
Aktivierung
Die Traumatisierung der Thrombozyten geht mit der Initiierung der Plättchenaktivierung ein-
her (vgl. Kap. 2.1.1 und 2.2.6). Während der damit verbundenen Formänderung beginnt der
Thrombozyt mit der Abgabe der in den Granula gespeicherten Substanzen. Das Ausmaß dieser
Degranulation kann durch den immunologischen Nachweis der freigesetzten plättchenspezifi-
schen Proteine, hier Plättchenfaktor 4 (PF4), bestimmt werden. 
Vor der Formänderung steht in einer frühen Phase die Stimulierung des Aggregationsrezeptors
GPIIb-IIIa (vgl. Abb. 2.3, S. 6). Bei einem nicht-gereizten Thrombozyten können diese Glyko-
proteine kein Fibrinogen aus dem Plasma binden. Durch Aktivierung verändert sich die Rezep-
torform und Fibrinogen kann anbinden und die Aggregation auslösen. Diese beiden Schritte
der Rezeptorausbildung und der anschließenden Anbindung können durch Nachweis von fluo-
reszenzmarkierten Antikörpern verfolgt werden. Dazu dient die Durchflußzytometrie.
Die Methode zur PF-4-Messung und die Methode der Durchflußzytometrie werden im Folgen-
den vorgestellt. Auf besondere Details der labortechnischen Probenaufbereitung wird verzich-
tet. Nähere Angaben enthalten die Testvorschriften der jeweiligen Hersteller.
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Bestimmung der PF4-Freisetzung
Zur Erfassung der Degranulation wird der Plasma-
gehalt des Proteins Plättchenfaktor 4 (PF4) enzym-
immunologisch nachgewiesen (ELISA-Verfahren =
Enzyme Linked Immunosorbent Assay; Testkit:
Asserachrom® PF4 Test, Diagnostica Stago,
Franconville, Frankreich). 
Eine sogenannte Mikrotiterplatte mit 96 Proben-
kammern ist mit spezifischen Antikörpern beschich-
tet, an die PF4 anbinden kann (1. Immunreaktion).
In der zweiten Immunreaktion wird ein weiterer
Antikörper, der mit Peroxidase verbunden ist, gegen
das Protein eingesetzt. Je mehr Protein die Probe
enthält, desto mehr peroxidasemarkierter Antikör-
per wird gebunden. Die gebundene Enzymaktivität
wird in einer Indikatorreaktion photometrisch bei
492 nm bestimmt (ELISA-Reader Dynex MRX®,
Thermo-Labsystems GmbH, Egelsbach). Der
Zusammenhang zwischen Extinktion und Enzym-
aktivität bzw. Proteinkonzentration ist linear /210/.
Die Zuordnung der Werte geschieht über
eine Eichkurve, die für jedes Testkit an
Hand von Standardplasmen bestimmt wird
(Abb. 4.3). Bei Werten außerhalb des Eich-
bereichs, erfolgt eine Probenverdünnung.
Nach der Applizierung der Scherbelastung
werden je zwei Blutproben (Doppelmes-
sung) in spezielle Probengefäße gefüllt.
Diese sogenannten CTAD-Tubes (Sarstedt
AG, Nümbrecht) enthalten ein Antiko-
agulansgemisch (Citrat-Theophyllin-Aden-
osin-Dipyridamol). Es verhindert während
der Probenaufbereitung und Messung die
weitere Thrombozytenaktivierung respek-
tive PF4-Freisetzung /211/. Standardwerte
für PF4 liegen bei gesundem Spenderblut
nativ bei 2,8 IE/ml (1,0 - 8,9 IE/ml /210/; 1
IE/ml  1 ng/ml /212/). 
Abb. 4.2: Prinzip der enzymimmuno-
logischen Bestimmung der PF4-Konzen-
tration im Plasma (ELISA- 
Sandwichassay)
Peroxidase
PF4
Spezif. Antikörper
Spezif. Antikörper
Farbstoffsubstrat
der Indikatorreaktion
Photometrische Bestimmung
(Extinktion ~ Proteinkonzentration)
Mikrotiterplatte
Abb. 4.3: Beispiel einer Eichkurve zur photo-
metrischen Bestimmung der Plasmakonzentra-
tion an Plättchenfaktor 4 (PF4).
0 20 40 60 80 100
0,0
0,2
0,4
0,6
0,8
1,0
1,2
PF4 Konzentration [IE/ml]
O
pt
isc
he
 D
ic
ht
e 
be
i 4
92
 n
m
 [-
]
y= 0,01·x + 0,0915
R2 = 0,9987
≈
4 Versuchsmethodik und Blutanalytik
118
Durchflußzytometrie
Sowohl zur Bestimmung des Status des Fibrinogenrezeptors (Ausbildung und Anbindung) als
auch zur Verfolgung von Veränderungen bei den Thrombozytengrößen wird die Durchflußzy-
tometrie eingesetzt.
Die mechanische Traumatisierung kann die Zellgröße und die Zelloberfläche stark verändern.
Bei sehr hohen Belastungen werden die Zellen sogar zu hohen Anteilen fragmentiert. So ist
damit zu rechnen, daß die mit dem Zellcounter anhand der Zellgröße vorgenommenen Katego-
risierungen mit zunehmender Blutschädigung unzuverlässiger werden. Dies erschwert die
„Verfolgung“ der Zellpopulationen in ihrer Veränderung. 
Mit der Durchflußzytometrie, einer Methode, die erst in der letzten Dekade entwickelt wurde,
ist hingegen eine spezifische Verfolgung möglich. Die Zellen können anhand ihrer Oberflä-
chenantigene spezifisch identifiziert und entsprechend ihres Status (Aktivierungszustand) cha-
rakterisiert werden. Damit lassen sich auch Zellteile einem Zelltyp zuordnen.
Bisher liegen in der Literatur keine Arbeiten vor, die die Durchflußzytometrie bei sehr hohen
mechanischen Belastungen zur Beurteilung der Traumatisierung heranziehen. Gerade bezüg-
lich der Auswirkungen auf die Thrombozyten jedoch scheint die Methode sehr vielverspre-
chend. Besonders die Frage, ob sich Fragmente (z. B. Mikropartikel) oder Aggregate bilden,
ist hier von Interesse. Mikropartikel gelten als möglicher Initialschritt bei der Thrombus-
entstehung (vgl. Abb. 2.18, S. 33) /136, 202/. 
Auch der Aktivierungszustand der Thrombozyten wird mittels Durchflußzytometrie in Ergän-
zung zur PF4-Ausschüttung untersucht. Die Bindungsfähigkeit der Thrombozytenoberfläche
gegenüber Markern (hier Fibrinogen), die nur an aktivierte Kopplungsstellen anbinden kön-
nen, dient dabei als Aktivierungsmaß.
Die Eignung der Durchflußzytometrie zur Untersuchung der aufgeführten Aspekte wird von
Ruf und Patscheke /203/ bzw. Lazarus et al. /204/ beschrieben und unter anderem von Körfer
bei niedrigen mechanischen Scherbelastungen und länger andauerndem Fremdmaterialkontakt
erfolgreich eingesetzt /136/. Sefton setzt die Durchflußzytometrie zur Untersuchung material-
kontakt-bezogener Untersuchungen ein /205/.
Prinzip
Für die Durchflußzytometrie werden die zu untersuchenden Zellen mit Fluoreszenzfarbstoffen
(Fluorochrome) markiert. Die Farbstoffe sind an Antikörper gekoppelt, die sich gegen
bestimmte Antigene auf der Thrombozytenoberfläche richten und so eine spezifische Markie-
rung je nach Zelltyp oder Aktivierungszustand ermöglichen.
Die so präparierte Zellsuspension wird versetzt mit einem Trägerfluid durch die Kapillare
eines sogenannten Zellsorters (fluorescent activated cell sorter, FACS) gepumpt. Die Verdün-
nung mittels Trägerfluid und die Geometrie des Kapillarkanals (hydrodynamische Fokussie-
rung) sorgen dafür, daß die Zellen einzeln die Meßzelle passieren. 
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Abb. 4.4: Meßprinip eines Durchflußzytometers. Die Beugung (FSC) korreliert mit der Zell-
größe, das Streulicht (SSC) gilt als Maß für die Granularität der Zelloberfläche. 
Über Fluoreszenzmarkierungen lassen sich die Zellarten spezifisch identifizieren.
Das Licht eines Argonlasers (488 nm) regt im Fokus der Meßzelle die einzelnen Partikel an.
Photodetektoren erfassen Beugung, Streulicht und verschiedene Fluoreszenzantworten. Aus
dem Beugungsmuster (Forward Scatter, FSC), gemessen in Achsrichtung des einfallenden
Laserlichtes, wird die Zellgröße bestimmt. Das Streulicht wird im Winkel von 90° (Side Scat-
ter, SSC) erfaßt und gilt als Maß für die Zellgranularität (Brechung an den Zellinhaltsstoffen).
Darüber hinaus zeichnen die Photomultiplier des verwendeten Geräts (FACS-Calibur; Becton
Dickinson Immunocytometry Systems, Heidelberg) mit Hilfe von Spiegeln und Filtern gleich-
zeitig bis zu 3 Fluoreszenzantworten auf. Hier finden zwei Kanäle Anwendung (Tab. 4.2).
 
Tab. 4.2:   Verwendung spezifischer Thrombozytenmarkierungen mit fluoreszensmarkierten 
Antikörpern nach der sogenannten Zweifarben-Vollblutmethode /2, 136, 201/
Verwendung Antikörper Fluorochrom Fluoreszenzkanal
Identifikation als Thrombozyt (Bindung 
unabhängig vom Aktivierungszustand)
Anti-CD42ba
a. DAKO® Diagnostica GmbH, Hamburg
Phycoerythrin 
(PE)
FL2
Nachweis des aktivierten Fibrinogen-
rezeptors, der noch kein Fibrinogen gebun-
den hat (frühes Aktivierungsstadium)
PAC 1b
b. Becton Dickinson Immunocytometry Systems, Heidelberg
Fluorescein
Isothiocyanat 
(FITC)
FL1
Nachweis des an GP IIb-IIa gebundenen 
Fibrinogens (späteres Aktivierungsstadium; 
vgl. S. 6f)
Anti-Fibrinogena Fluorescein
Isothiocyanat 
(FITC)
FL1
Argonlaser 
(488 nm)
Probe 
FL3
FL2
SSC
FL1
FSC
Fokussierungslinse
Detektor
FSC: Photodiode zur Beugungs-
SSC: Photomultiplier zur Streuungs-
FL:    Fluoreszenzkanal 1 bis 3
Filter
Spiegel
Brewster Spiegel
530/30
48
8/
10
58
5/
42
650LP
48
8/
10
DM 560 SP
DM 640 LP
messsung (Forward Scatter)
messung (Side Scatter)
(Photomultiplier)
530/30, 488/10, 585/42: Bandpassfilter
650LP: Langpassfilter
DM 560 SP, DM 640 LP: Dichroitische Spiegel
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Die für die entsprechenden Antikörper verwendeten Fluorochrome besitzen ein Absorptions-
maximum im Spektralbereich des Argonlasers und emittieren in einem Bereich, der von den
Photomultipliern erfaßt wird (FL1: 510-540 nm; FL2: 560-600 nm). Bei den beiden Farbstof-
fen tritt eine Überlappung der Emissionsspektren auf, so daß die Überstrahlung durch eine
Kompensation mit Hilfe unmarkierter bzw. markierter (FITC und PE) Kügelchen (CaliBRITE
beads, Becton Dickinson Immunocytometry Systems, Heidelberg) korrigiert werden muß.
Um die Fähigkeit der Thrombozyten zur Aktivierbarkeit nach
der Scherbelastung zu untersuchen, wird von jedem Untersu-
chungspunkt parallel eine Probe mit dem starken Stimulans ADP
(Adenosindiphosphat) versetzt und analysiert. 
Auf Details der aufwendigen Probenpräparation wird hier ver-
zichtet. Sie sind umfangreich bei Körfer dokumentiert /136/.
Den grundsätzlichen Ablauf stellt Abb. 4.5 schematisiert dar.
Die Proben werden jeweils in Doppelbestimmung untersucht.
Messung und Datenerfassung erfolgen rechnergesteuert. Zur
Datenanalyse bzw. Auswertung wird die Software WinMDI 2.8
(The Scripps Research Institute, La Jolla, USA) eingesetzt.
Zur Auswertung, die die Identifikation der Thrombozyten, die
Mikropartikel- und Aggregatbildung sowie das Ausmaß der
Aktivierung beinhaltet, dient das Protokoll nach Matzdorff, des-
sen Grundzüge im Folgenden dargestellt sind /206, 207, 208/.
Identifizierung der Thrombozyten
Die verschiedenen Meßdaten des Durchflußzytometers werden in einer zur Auswertung geeig-
neten Form aufgetragen. Abb. 4.6a zeigt die Gesamtpopulation einer ungescherten Probe. Die
Identifikation der Thrombozyten erfolgt anhand ihres erhöhten Fluoreszenzsignals im Histo-
gramm (Abb. 4.6b). 
Aus der Einzeldarstellung der Partikel mit deutlicher Fluoreszenzantwort werden gegebenen-
falls in einem zweiten Schritt Misch- oder Fremdtypen abgetrennt. Dazu zählen Thrombozy-
ten, die mit Erythrozyten assoziiert sind (PLT-RBC), also relativ große Partikel darstellen,
ohne eine entsprechend hohe Fluoreszenz zu zeigen. 
Abb. 4.5: Verarbeitungs-
schritte der Blutprobe bis 
zur Probenanalyse und -
auswertung
Fixierung der Zellen
Inkubation
Messung/Analyse
Zugabe 
Antikörper-Fluorochrom
Gescherte Blutprobe 
Auswertung
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Abb. 4.6: Durchflußzytometrische Analyse: (a) Gesamtpopulation einer ungescherten (nativen) 
Blutprobe in dreidimensionaler Auftragung (jeder Punkt repräsentiert eine Zelle),
(b) Identifikation der Thrombozyten durch ihre erhöhte Fluoreszenzantwort.
Thrombozytäre Aggregat- und Mikropartikelbildung 
Aus der Veränderung der Punktwol-
ken der isolierten Thrombozytenpo-
pulation bei zunehmender Scherrate
wird auf die Bildung von thrombozy-
tären Mikropartikeln und Aggregaten
geschlossen.
Als natives Ausgangsniveau werden
die Anteile an Mikropartikeln und
Aggregaten auf je 5 % Prozent der
Thrombozytengesamtanzahl gesetzt.
Für Versuche, in denen relative Ände-
rungen untersucht werden, hat sich
diese Vorgehensweise bewährt /209/.
Die Wahl der Grenzen muß als will-
kürlich angesehen werden, entspricht
aber dem Protokoll von Matzdorff
/206/ oder Körfer /136/.
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Abb. 4.7: Bestimmung der Mikropartikel- und
Aggregatbildung. 5 % der Population werden jeweils 
nativ als Ausgangsanteil angenommen. Die Verschie-
bung der Punktwolke bei Scherbelastung zeigt die 
Generierung von Mikropartikeln und Aggregaten. 
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Thrombozytenaktivierung
Zur Bestimmung des Aktivierungsausmaßes wird die thrombozytenspezifische Fluoreszenz
über der aktivierungsspezifischen Fluoreszenz aufgetragen. Der Anteil der aktivierten Zellen,
die durch hinreichend hohe Fluoreszenzen beider Fluorochrome gekennzeichnet sind, gilt als
Maß für das Aktivierungsausmaß der Thrombozytenpopulation. 
Thrombozytenadhäsion
Da die durch Scherbelastung aktivierten Thrombozyten zur Adhäsion an Werkstoffoberflächen
neigen können (vgl. S. 20), wird deren Ablagerung in den auslaßseitigen Schlauchleitungen
qualitativ untersucht. Dies erlaubt eine Abschätzung, welches Ausmaß die Anhaftung von
Thrombozyten unmittelbar nach einer Scherbelastung annimmt. 
Dazu werden exemplarisch während eines Versuches nach bestimmten Scherbelastungen
respektive Drehzahlen (0, 3000/min, 6000/min) die Auslaßschlauchleitungen entnommen und
kurze Schlauchstücke unmittelbar hinter dem Auslaß der Scherkammer und am peripheren
Ende der Schlauchleitung präpariert und elektronenmikroskopisch untersucht. Die Fixierung
des Zellzustandes vor der Trocknung erfolgt mit Glutardialdehydlösung (1,5 % in Phosphat-
puffer PBS, pH 7,4).
4.2.3 Komplementaktivierung
Das Ausmaß der Komplementaktivierung
wird über den Nachweis der Konzentration
eines Spaltproduktes der Komplementkas-
kade bestimmt. Zu den Mechanismen der
Komplementkaskade und ihrer Bedeutung
bei Fremdmaterialkontakt und potentiell bei
mechanischer Fluidscherbelastung vgl.
Kap. 2.1.2, S. 7; 2.2.1, S. 20; 2.2.7, S. 36.
Der Gehalt an Anaphylatoxin C5a wird ähn-
lich wie bei Plättchenfaktor 4 (PF4) immu-
nologisch mit einer ELISA-Methode in
Doppelbestimmung untersucht (vgl.
Abb. 4.2). Auch hier wird ein Sandwichas-
say verwendet (C5a ELISA EIA-3327, DRG
Instruments GmbH, Marburg).
Im Gegensatz zur PF4-Bestimmung verhält
sich der Zusammenhang zwischen Extink-
tion und Konzentration nichtlinear. Ein
Polynom 2. Grades nähert die Eichwerte, die
an Hand von Standardplasmen bestimmt
werden, sehr gut an /213/. Dies erlaubt die
Abb. 4.8: Beispiel einer Eichkurve zur photo-
metrischen Bestimmung der Plasmakonzentra-
tion an Komplementprodukt C5a
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Zuordnung der photometrisch bei 450 nm erfaßten optischen Dichte zur C5a-Konzentration.
Bei Werten außerhalb des Eichbereiches erfolgt eine Probenverdünnung.
Bei gesundem Spenderblut liegt der Plasmagehalt an C5a nativ bei einem Median von
0,35 µg/l (2,5- bis 97,5-Perzentil = 0,15 - 0,5 µg/l) /213/.
Zusammenfassung 
• Die nach der Passage des Schersytems gewonnenen Blutproben werden bezüglich ihrer 
Traumatisierung auf eine Reihe von Parametern hin analysiert (Traumatisierungsprofil).
• Der Hämoglobinverlust der gescherten Erythrozyten wird photometrisch bestimmt und 
mit Hilfe des sog. Hämolyseindex unabhängig von individuell unterschiedlichen 
Ausgangsmengen dargestellt.
• Die Reaktion der Thrombozyten wird erfaßt durch:
- Restanzahl (Zellzählgerät),
- Aktivierung (Immunologische Bestimmung der Stoffausschüttung und
  durchflußzytometrische Bestimmung der Ausbildung von Aktivierungsrezeptoren),
- Bildung von thrombozytären Mikropartikeln oder Aggregaten (Durchflußzytometrie),
- Adhäsion an Auslaßschlauchoberflächen (Elektronenmikroskopie)
• Der Schereinfluß auf das Komplementsystem wird durch enzym-immunologische 
Bestimmung der Konzentration eines Aktivierungsmarkers (C5a) ermittelt.
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5 Traumatisierungsprofil von Humanblut
Entsprechend der im vorherigen Kapitel dargestellten Vorgehensweise werden die verschiede-
nen Versuche bei bestimmten Betriebssituationen durchgeführt und die resultierende Traumati-
sierung erfaßt. Es werden variiert:
• Belastungsform (zeitkonstant, zeitvariant durch Drehzahloszillation, zeitvariant durch 
Geometrievariation, einzelne Wechselbelastung, verschiedene Scherkammerwerkstoffe)
• Belastungshöhe (Drehzahl)
• Belastungsdauer (Volumenstrom)
• Medium (Heparinisiertes Schweine- oder Humanblut)
Dieses Kapitel stellt die Traumatisierungsergebnisse der insgesamt 94 durchgeführten Versu-
che (70 mit Humanblut; 24 mit Schweineblut) zusammen. Ziel ist eine möglichst umfassende
Charakterisierung der Reaktionen des Blutes auf die aufgeprägten strömungsmechanischen
Belastungen. Die Ergebnisse der 15 Versuche zum Werkstoffeinfluß unter statischen Bedin-
gungen (keine Strömung) wurden bereits in Kap. 3.3 dargestellt. 
5.1 Hämolyse
Die Freisetzung von Hämoglobin ins Blutplasma wird entsprechend der in Kap. 4.2.1 beschrie-
benen Methode gemessen. Aus den Werten für freies Plasmahämoglobin (PHb), Hämatokrit
und Gesamthämoglobin wird der Hämolyseindex IH bestimmt (vgl. Gl. 4.4, S. 114).
Auch in nativem Blut befinden sich geringe Mengen freies Plasmahämoglobin. Als Normalbe-
reich gilt in der Literatur PHb < 10-20 mg/100 ml Plasma /38, 196/.
Als Referenz oder Kontrolle, daß Blut bei der Durchführung sämtlicher Prozeßschritte aus-
schließlich durch die strömungsmechanischen Verhältnisse in der Scherkammer geschädigt
wird, dient die Erfassung von Vorwerten. Diese werden während des Versuchs für jedes Perfu-
sorspritzenpaar (vgl. S. 112) sukzessive entnommen. 
Die Hämolysevorwerte liegen nur knapp oberhalb des Normalbereiches (Abb. 5.1). Sie umfas-
sen sämtliche Traumatisierungseffekte bis zum Scherspaltbeginn und zeigen, daß durch Blut-
abnahme, Materialkontakt, Lagerung, Förderung und Passage von Systembereichen außerhalb
der Scherkammer keine nennenswerte Hämolyse erzeugt wird. Da sich der Hämolyseindex IH
definitionsgemäß auf den Anstieg der Plasmahämoglobinkonzentration gegenüber der Aus-
gangskonzentration bezieht (Referenz: 1. Vorwert), liegt der IH anfänglich bei 0 %.
Wie niedrig die Ausgangshämolyse ist, verdeutlicht folgender Zusammenhang: Ein Hämo-
lyseindex von 1 % resultiert bei den hier vorliegenden Durchschnittswerten von Gesamthämo-
globin (14,4 g/ml) und Hämatokrit (40,5 %) aus einem Plasmahämoglobinanstieg von ∆PHb =
265 mg/ml und liegt damit eine Größenordnung oberhalb der Ausgangstraumatisierung. 
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Abb. 5.1: Hämolysevorwerte von ungescherten humanen Blutproben, die der Blutströmung 
unmittelbar vor Eintritt in den Scherspalt (jeweiliger Betriebspunkt #1 bis #8) ent-
nommen werden (Mittelwert ± δ). 
Zeitkonstante Belastung
Wie Abb. 5.2 zeigt, erweisen sich die humanen Erythrozyten über einen großen Teil des Unter-
suchungsbereiches als unempfindlich gegenüber einer Hämoglobinfreisetzung. Ab einem kriti-
schen Übergangsbereich jedoch nimmt die Hämolyse mit zunehmender Schubspannung und
längerer Belastungszeit sehr stark zu. In Abgrenzung dazu soll im Folgenden der Bereich nur
geringer Schädigungszunahme als unterkritisch bezeichnet werden.
Abb. 5.2: Hämolyse bei zeitkonstanter Belastung im Scherspalt:
Interpolierte Messdaten für die untersuchten Bereiche (τ, t)
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Für die Interpolation werden alle Einzelmesswerte herangezogen und basierend auf der
Methode nach Krige eine nicht-funktionale Ausgleichsoberfläche im Sinne minimaler Fehler-
quadrate berechnet /197/. Räumlich benachbarte Meßstellen werden dabei einbezogen und ite-
rativ Meßwerte, die der Fläche näherliegen, stärker gewichtet als weiter entfernte (z. B.
Ausreißer). Dazu wird vorausgesetzt, daß die Meßwerte gaussverteilt um das Mittel schwan-
ken. Zur Berechnung dient das Korrelationsmodul des Softwarepaketes Origin® /174/.
Ein Vergleich dieser Ergebnisse mit den von Paul im Bereich sehr niedriger Schädigungen
ermittelten Werten (bis IH ca 3%) bei Schweineblut zeigt eine sehr gute Übereinstimmung
(vgl. Abb. 2.17, S. 32).
Bei hohen Belastungen läßt sich nicht nur der Anstieg der freien Plasmahämoglobinwerte, die
den Verlauf des Hämolyseindex bestimmen, messen, sondern zerstörungsbedingt auch ein ent-
sprechender Abfall des Hämatokrit in den gescherten Proben feststellen. 
Betriebspunkte mit sehr hoher Belastung (lange Belastungszeit, sehr hohe Scherspannungen)
wurden nicht eingehender untersucht, nachdem Pilotversuche zeigten, daß bei diesen Belastun-
gen im Blut Gerinnungseffekte (Thromben) zu beobachten sind. Bei starker Gerinnung und
sehr hohen Hämolysewerten ist das Organ Blut dann praktisch vollständig zerstört.
Die Ausklammerung der Untersuchung der extrem hohen Belastungsbereiche hat ferner zur
Folge, daß nur Betriebssituationen untersucht werden, die hinsichtlich radialer Migrationsbe-
wegungen der Zellen (vgl. Kap. 3.5) oder Temperaturzunahme (vgl. Kap. 3.6) als unproblema-
tisch bezeichnet werden können.
Eine Einschränkung auf den Bereich niedriger oder moderater Schädigung scheint ohnehin
sinnvoll, da der überwiegende Teil der Erythrozyten dann intakt bleibt und sich so die Suspen-
sionseigenschaften während der Belastung nicht völlig ändern. Dies ist auch in Hinblick auf
die Anwendung z. B. bei Blutpumpen von Bedeutung, da in diesem Fall nur geringe Teilvolu-
mina eine Schädigung erfahren und es anschließend zur Vermischung mit dem kaum geschä-
digtem Hauptblutstrom kommt.
Randbedingungen eines Schädigungsmodells
Um die Implementierung von Schädigungsdaten in numerische Strömungssimulationen zu
ermöglichen, ist die Entwicklung von Modellen nötig. Solange mikroskopisch weder die
exakte Beanspruchungssituation noch die genauen Mechanismen der Zelltraumatisierung
bekannt sind, fällt die Entwicklung kausaler Modelle schwer. So ist zunächst ein empirisches
Modell, das einen funktionalen Zusammenhang zwischen Betriebspunkt (τ, t) und Schädi-
gungsparameter herstellt, zu bevorzugen. 
Wie in Kapitel 2.2.4 (S. 27ff) dargestellt, beruhen die in der Literatur diesbezüglich vorhande-
nen Ansätze fast ausschließlich auf der Potenzform:
 (Gl. 5.1)c τa tb⋅ ⋅ d+
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Dazu zählt auch das meist in der Literatur referenzierte empirische Modell von Gierspie-
pen/Wurzinger. Ein Vergleich mit dem hier ermittelten Schädigungsverlauf zeigt, daß diese
Potenzfunktion das Schädigungsausmaß sehr stark überbewertet. Insbesondere der stetige
deutliche Hämolyseanstieg schon von sehr niedrigen Belastungen aus, der durch den Potenz-
ansatz von Gierspiepen prognostiziert wird, wird durch die hier ermittelten Daten nicht
gestützt. Vielmehr liegt ein kritischer Übergangsbereich vor, oberhalb dessen die Schädigung
erst merklich beginnt.
Potenzansätze haben darüberhinaus auch grundlegende Nachteile, was den Charakter des
Schädigungsverlaufes angeht. Zum einen bleibt unberücksichtigt, daß durch die Definition des
Hämolyseindex höchstens eine Schädigung von 100 % auftreten kann, Potenzansätze mit stei-
gender Scherrate oder Belastungszeit jedoch über alle Grenzen wachsende Werte annehmen.
Zum anderen ist anzunehmen, daß der Verlauf der Schädigungsfunktion durch die Wider-
standsfähigkeit/ Fragilität der Zellpopulationen geprägt wird. Wie andere Zelleigenschaften
wird auch diese einer Verteilung unterliegen und z. B. vom individuellen Zellalter abhängen
(vgl. Kap. 2.1.3, S. 8ff). Für osmotische Beanspruchung wurde dies bereits gezeigt (vgl.
Abb. 2.11, S. 22). So werden mit steigender Belastung zunächst nur die empfindlichsten z. B.
ältesten Zellen geschädigt, so daß die Schädigungsfunktion nur langsam ansteigt (siehe
Abb. 5.3). Bei weiter zunehmender Belastung durchläuft der Gradient der Schädigungsfunk-
tion bei der mittleren Empfindlichkeit den Maximalwert. Bei noch höheren Belastungen sinkt
der Schädigungsgradient wieder ab, da immer weniger Zellen noch höhere Widerstandsfähig-
keiten besitzen. Die Schädigungskurve läuft dann asymptotisch in die Sättigungsgrenze der
vollständigen Schädigung. Insgesamt kann aufgrund dieser Überlegungen ein sigmoider Ver-
lauf der Schädigungsfunktion erwartet werden.
Abb. 5.3: Hämolyse bei zeitkonstanter Belastung. a) Erwarteter Verlauf bei zunehmender 
Schubspannungsbelastung und einer konstanten Belastungszeit t1 (schematisch, vgl.  
auch Abb. 2.11, S. 22).   b) Experimentelle Ergebnisse am Beispiel von zwei verschie-
denen untersuchten Belastungszeiten t1, t2
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Der Schädigungsverlauf wird außer von der Fragilitätsverteilung auch dadurch beeinflußt, wie
gleichmäßig das ganze Blutvolumen belastet wird. Wie in den vorherigen Kapiteln ausführlich
dargestellt, tragen die unterschiedlichen Verweilzeiten der Blutzellen, potentielle Migrations-
effekte, Temperaturveränderungen und veränderte Suspensionseigenschaften bei hoher Zell-
zerstörung oder im Fall der Geometrievariation die komplexen Strömungsfelder (z. B.
Wirbelbildung) zur Heterogenisierung der Belastungsverhältnisse bei. Dies führt dazu, daß
auch die Belastungsverhältnisse einer Art Verteilung unterliegen.
Vermutlich verläuft die Schädigungsfunktion daher nicht symmetrisch um die 50 %-Schädi-
gungsgrenze. Da Schädigungen im Bereich der 100 % Marke nicht eingehend untersucht wur-
den, wird vereinfachend jedoch ein symmetrischer Verlauf zugrunde gelegt.
Empirisches Schädigungsmodell
Prinzipiell kommen für einen empirischen Ansatz eine Fülle an mathematischen Grundformen
in Frage. Naheliegend ist der Bezug zur Fragilitätsverteilung der Zellen. Im Falle der osmoti-
schen Hämolyse geht die Literatur von einer Gaussverteilung aus, so daß die Schädigung ent-
sprechend der komplementären Fehlerfunktion verläuft (vgl. S. 21). Allerdings erweisen sich
einfache Ansätze auf Basis der Fehlerfunktion als nicht hinreichend an die experimentellen
Daten anpassbar. Besonders der unterschiedliche Schädigungsverlauf in Zeit- und Schubspan-
nungsrichtung kann so nicht geeignet wiedergegeben werden.
Daher wird ein empirischer Ansatz gewählt, der zum einen die Schädigungsobergrenze sowie
den sigmoiden Verlauf abbildet und zum anderen die einzelne Modellierbarkeit der Variablen τ
und t ermöglicht. Eine Kombination aus e-Funktion und Potenzform gewährleistet dies:
(Gl. 5.2)
(zur Definition des Hämolyseindex IH vgl. S. 114)
Die Modellparameter werden auf Basis aller Einzelmessdaten
mit der Methode der kleinsten Fehlerquadrate nach Gauß-New-
ton bestimmt. Es wird ein zweidimensionaler nicht-linearer
Regressionsalgorithmus nach Levenberg-Marquardt im Rahmen
des Softwarepaketes Origin® verwendet /174/.
Wie Tab. 5.1 und Abb. 5.4 zeigen, läßt sich eine für Blutexperi-
mente sehr gute Annäherung erreichen. Die Werte der Exponen-
ten m, n weisen auf die unterschiedlichen Auswirkungen hin, die
ansteigende Zeiten und Schubspannungen bewirken. Sie ähneln
bezüglich ihres Verhältnisses zueinander den Exponenten des
Potenzansatzes von Giersiepen (vgl. Tab. 2.7, S. 28).
Die Annäherungsgenauigkeit der empirischen Funktion an die Messdaten ist nicht in allen
Betriebsbereichen gleich gut. Die Schädigungsfunktion (Gl. 5.2, Tab. 5.1) sollte daher zur
Tab. 5.1: Modellpara-
meter und Regressionsgüte 
der empirischen Schädi-
gungsfunktion nach Gl. 5.2.
Modellparameter
a 100 (vollständige 
Schädigung)
b 1750±356
k 2,6E-3±4,4E-4
[m1,27· s2,14/ kg1,27]
m 1,27±0,027
n 0,40±0,015
Regressionsgüte
R2 0,91
χ2 5,5
IH τ t,( )[%] a
1 b k– τm tn⋅ ⋅( )exp⋅+[ ]------------------------------------------------------------=
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Schädigungsberechnung primär für Schubspannungsbereiche oberhalb etwa 100-200 Pa (je
nach Belastungszeit) eingesetzt werden. Bei niedrigeren Spannungen überschätzt die Funktion
die Schädigung um einen Faktor von ca. 2-4. Auch am Beginn des kritischen Bereiches (bei
etwa 1 % Schädigungs-Niveau), wo die experimentellen Daten einen recht plötzlichen Anstieg
im Schädigungsverhalten zeigen, kann die Funktion des Modells teils die Schädigung bis um
den Faktor 2 überschätzen, da die stetige empirische Funktion den eher knickartigen Anstieg in
den Messdaten nicht abbilden kann.
Abb. 5.4: Hämolyse bei zeitkonstanter Belastung im Scherspalt.
a) Interpolierte Messdaten dargestellt für die untersuchten Bereiche (τ, t)
b) Empirisches Modell auf Basis aller Einzelmesspunkte
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Die genannten Effekte sind insbesondere in Hinblick auf eine Implementierung im Rahmen
numerischer Strömungssimulationen beispielsweise an Blutpumpen von Bedeutung. In sol-
chen Strömungsfeldern bewegt sich der weitaus überwiegende Massenstromanteil auf niedri-
gem Schubspannungsniveau. Mit steigenden Schubspannungswerten sinken die zugehörigen
Massenanteile rapide ab. Nur geringe Anteile sind Spannungen ausgesetzt, die zu einer Schädi-
gung führen, so daß diese Mengeneffekte bei der Schädigungsprognose geeignet berücksich-
tigt werden müssen. 
Vergleich zur Hämolyse bei Schweineblut
Da in der Literatur (z. B. Paul, Wurzinger,
vgl. S. 27ff) häufig Schweineblut zur
Untersuchung der strömungsmechani-
schen Schädigung verwendet wird, wer-
den hier Vergleichsversuche durchgeführt.
Humanblut zeigt demnach eine sehr ähnli-
che Charakteristik wie Schweineblut,
scheint allerdings leicht empfindlicher zu
reagieren als das tierische Organ
(Abb. 5.5).
Dabei ist zu beachten, daß das Humanblut
aufgrund „besserer“ Abnahmebedingun-
gen und reduzierter Transportzeit vermut-
lich in etwas „besserem“ Zustand ist als
das Schweineblut (vgl. S. 110). So sind
die empfindlichsten Zellen des Schweineblutes möglicherweise schon vor der Scherung trau-
matisiert worden, so daß sie in die Hämolysevorwerte eingegangen sind. 
Eine direkt vergleichende Bewertung des Blutzustandes zwischen Mensch und Schwein
anhand der Vorwerte ist aufgrund der potentiell unterschiedlichen natürlichen Hämolyse nicht
möglich.
Zeitvariante Belastung: Drehzahloszillation
Bei einer konstanten Spaltweite aber schwellend oszillierender Drehzahl läßt sich der Einfluß
von Wechselbelastungen bei niedrigen Schubspannungsgradienten (bis ca. 2 kPa/s) und mode-
rater Schwingbreite im Vergleich zu den zeitkonstanten Ergebnissen untersuchen.
Dazu werden die oszillierenden Lastsituationen den zeitkonstanten bei gleichem Energie-
eintrag/gleicher Mittelspannung gegenübergestellt (vgl. Gl. 3.28, S. 82):
(Gl. 5.3)
Abb. 5.5: Vergleich der Hämolyseergebnisse von 
heparinisiertem Human- und Schweineblut. 
τ t⋅ zeitkons ttan τ t⋅ oszillierend=
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Wie Abb. 5.6 exemplarisch zeigt, lassen sich bei unterkritischen Wechselbelastungen und bei
sehr hohen Belastungen im Vergleich zu zeitkonstanten Belastungen keine merklichen Hämo-
lyseunterschiede feststellen. Im Bereich großer Schädigungsgradienten jedoch, wenn die Mit-
telspannung unterkritisch eingestellt wird, die Oberspannung aber in den kritischen Bereich
hineinragt (vgl. auch Abb. 5.3b), läßt sich eine höhere Hämolyse detektieren. Diese erreicht
aber nicht das Schädigungsniveau der Oberspannung.
Abb. 5.6: Hämolyse bei zeitvarianten Schubspannungswechseln mit niedrigen Spannungsgra-
dienten. Sobald die Oberspannung in den Spannungsbereich hineinragt, der bei zeit-
konstanter Belastung einen starken Schädigungsanstieg zeigt (300..400 Pa), läßt sich 
auch bei der Wechselbelastung ein Schädigungsanstieg detektieren.
Diese Ergebnisse bestätigen sowohl die Resultate aus den zeitkonstanten Versuchen als teils
auch die aus der Literatur. Demnach geht die Schubspannung überproportional in die Schädi-
gung ein, was sich bei potenzartigen Ansätzen in einem Exponenten größer 1 äußert (vgl. Gl. ,
S. 28; Tab. 5.1, S. 129). 
Dies deckt sich auch mit den theoretischen Ergebnissen zur Membranverformung bei verschie-
denen Anregungsformen (vgl. Abb. 2.14, S. 26). Wechsellastspiele führen dabei zu einer grö-
ßeren Maximaldehnung als bei einer zeitkonstanten Belastung mit der entsprechenden
Mittelspannung. Wobei, wie dort erläutert, zum einen die Schwierigkeiten bei der Korrelation
von Fluidschubspannungen und Membranspannungen zu beachten sind. Zum anderen ist
damit zu rechnen, daß die Materialeigenschaften der Membran von der Dehngeschwindigkeit
abhängen, wobei im Fall der Drehzahloszillation aber nur niedrige Spannungsgradienten appli-
ziert werden. 
Auf weitere experimentelle Ergebnisse zur Abhängigkeit von verschiedenen Lastwechselan-
zahlen, Oszillationsfrequenzen, Belastungszeiten oder Spannungsgradienten soll an dieser
o
+
800 msτ
a
b
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Stelle nicht näher eingegangen werden, da sie für die untersuchten Bereiche nur geringe Ein-
flüsse erkennen lassen. Sie finden sich im Anhang.
Um den Effekt der Wechselbelastung quantitativ zu charakterisieren, wird die dadurch verur-
sachte prozentuale Schädigungszunahme Kos ermittelt. Sie wird auf den Schädigungsunter-
schied zwischen zeitkonstanter Ober- und Mittelspannung [ ] bezogen, um
auch bei anderen als der untersuchten Lastamplitude eine näherungsweise Anwendung zu
ermöglichen, wenn die Ergebnisse auf Prognoserechnungen übertragen werden:
 (Gl. 5.4)
Aufgrund obiger Bemerkung dienen als Mittelungsbasis alle Messwerte (n = 11..25) unabhän-
gig von Lastwechselanzahl, Oszillationsfrequenz, Belastungszeit oder Spannungsgradient. Kos
liegt dann je nach Empfindlichkeit des Blutes (Übergangsbereich!) zwischen 0 % und etwa
30%. Im Mittel beträgt die Zunahme Kos = 9 %.
Zeitvariante Belastung: Geometrievariation
Die Veränderung der axialen Kanalgeometrie erlaubt die Aufprägung von Wechselbelastungen
mit sehr hohen Schubspannungsgradienten und Amplituden, unterbrochen von intermediären
Ruhephasen (vgl. Kap. 3.7.2). Geometrisch sind diese Anordnungen der Situation in Rotati-
onsblutpumpen ähnlich (Leckströme am Rotorspalt). Abb. 5.7 zeigt die Hämolyseresultate
eines einzelnen und eines dreifachen Lastspiels im Vergleich zu den zeitkonstanten Werten.
Im Gegensatz zur Drehzahloszillation treten hier deutlich höhere Hämolyseunterschiede auf.
Sie übersteigen hier bei mehrfacher Wechselbelastung selbst die Werte, die bei der Maximal-
spannung im entsprechenden zeitkonstanten Fall erreicht werden. Dies kann verschiedene
Ursachen haben:
• Durch die sehr hohen mehrfach applizierten Spannungsgradienten (hier bis ca. 50 kPa/s) 
werden die viskoelastischen Membranen der Blutzellen mit einer Folge von sehr hohen 
Dehnverformungsgeschwindigkeiten beaufschlagt (vgl. Abb. 2.14, S. 26). 
Da hohe Verformungsgeschwindigkeiten in der Regel bei viskoelastischen Materialien eine 
Steifigkeitserhöhung bewirken /106/, scheinen bei dieser Art der Wechselbelastung weit 
größere Membrandehnungen und damit Schädigungen entstehen zu können als im 
zeitkonstanten Fall oder im Fall niedriger Spannungsgradienten.
• Damit verbunden ist ein bei polymeren Materialien auftretender Versprödungseffekt. Das 
Material versagt bei hoher Verformungsgeschwindigkeit bereits bei niedrigenen 
Dehnungswerten abrupt, da die Zeit für molekulare Reorganisation fehlt.
• So scheint auch möglich, daß bei sehr schnellen Lastwechseln der Erythrozyt nicht in der 
Lage ist, seine Gestalt hinreichend schnell anzupassen. Die Gestaltverformungszeit liegt bei 
etwa 100 ms (vgl. Kap. 2.2.2, S. 24).
IH τcst,o( ) IH τcst,m( )–
Kos
IH τos( ) IH τcst,m( )–
IH τcst,o( ) IH τcst,m( )–------------------------------------------------=
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• Schließlich kann der Grund für die höhere Schädigung bei dieser Art der Wechselbelastung 
auch im Strömungsfeld liegen. So ist ohne Grundlagenuntersuchungen des 
Bewegungsverhaltens von Zellen in solchen lamellierten Kanalgeometrien (oder am 
Rotorspalt von Blutpumpen) nicht völlig auszuschließen, daß die Zellen durch Rückströmen 
in den Lamellen mehr als dreimal in den Belastungsbereich gelangen, die 
Taylorströmungen unbekannte Effekte generieren oder Dehnströmungseffekte am Ein- und 
Austritt der Engstellen trotz der geringen Axialströme einen Einfluß haben (vgl. Kap. 3.8). 
Abb. 5.7: Hämolyse bei zeitvarianten Schubspannungswechseln (Geometrievariation):
Die Schädigung zwischen einer einzelnen Wechselbelastung ( ) und einer entspre-
chenden zeitkonstanten Belastung ( ) zeigt keinen eindeutigen Unterschied. Demge-
genüber produzieren jedoch mehrfache Lastwechsel ( ) eine höhere Schädigung. 
Einzelnes Lastspiel
Der Vergleich eines einzelnen Lastspiels mit dem zeitkonstanten Fall dient der Isolierung des
Anteils des reinen Auf- und Abbaues des Spannungsniveaus (vgl. Abb. 3.29, S. 84). Wie
Abb. 5.7 zeigt, unterscheiden sich die beiden Fälle im Resultat jedoch nur leicht. Demnach
hätte der Auf- und Abbau des Spannungsniveaus (hohe Spannungsgradienten) einen sehr gro-
ßen Anteil am Schädigungsergebnis und die Belastungszeit spielte eine geringe Rolle. Dies
scheint jedoch der festgestellten Abhängigkeit von der Belastungszeit im zeitkonstanten Fall
zu widersprechen. Allerdings beschränkt sich das untersuchte Betriebsfeld auf Belastungszei-
ten . So ist denkbar, daß die Schädigung bei immer kürzeren Zeiten nicht in dem Maße
abnimmt (bzw. nicht immer höhere Spannungen ertragen werden) wie das Modell bei extrapo-
lativer Verwendung zu kurzen Zeiten < 90 ms hin vorhersagt. Anders ausgedrückt, ist es denk-
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bar, daß das Blut eine Engstelle mit sehr hohen Schubspannungsbelastungen praktisch nicht
schonend passieren kann, sei die dortige Verweilzeit auch noch so kurz.
Letztlich kann wie im Fall der dreifachen Wechsellast der Grund für die höhere Schädigung
aber auch im Strömungsfeld selbst liegen. Die entsprechenden Bemerkungen gelten analog
auch für das Einzellastspiel.
5.2 Reaktionen der Thrombozyten
Die thrombozytäre Aggregation, Adhäsion, Ausschüttung von Zellinhaltsstoffen, Lyse und
Zerteilung der Aggregate bis hin zur Fragmentierung der Zellen (Mikropartikel) wird anhand
der in Kap. 4.2.2 vorgestellten Parameter charakterisiert.
5.2.1 Thrombozytenzahl
Bei der Passage des Schersystems kann als Folge der in Gang gesetzten thrombozytären
Schutzmechanismen ein „Verbrauch“/ „Verschwinden“ der Zellen beobachtet werden. Die
Thrombozytenanzahl sinkt ab. 
Analog den Hämolysemessungen wird die „Blutqualität“ mittels der Vorwerte bewertet. Spe-
ziesunabhängig gibt es bei den Vorwerten der Thrombozytenanzahlen über die Versuchsdauer
hinweg keine nennenswerten Unterschiede. Dies entspricht dem Ergebnis der Hämolysemes-
sungen (vgl. Abb. 5.1) und dokumentiert den gleichbleibenden Ausgangszustand des Blutes
vor Eintritt in den Scherspalt.
Zusammenfassung
• Am Eintritt in den Scherspalt liegt die Hämolyse auf sehr niedrigem Niveau. Das System 
ist daher gut geeignet, um die scherinduzierte Schädigung im Spalt zu untersuchen.
• Bei zeitkonstanter Belastung zeigt der Hämolyseverlauf erst bei Überschreiten 
bestimmter Belastungshöhen und -zeiten einen starken Anstieg (kritischer 
Übergangsbereich).
• Ein empirisches Modell aus einer Kombiantion von Exponentialfunktion und 
Potenzansatz kann die Meßdaten bei zeitkonstanter Belastung gut annähern.
Der grundsätzliche Schädigungscharakter in sigmoider Form orientiert sich dabei an der 
Fragilitätsverteilung der Erythrozytenpopulation. 
• Human- und Schweineblut sind hinsichtlich der strömungsinduzierten Hämolyse als sehr 
ähnlich anzusehen.
• Verschiedene zeitvariante Belastungen führen im Vergleich zu zeitkonstanten zu einer 
leichten bis deutlichen Zunahme der Hämolyse, wobei sich der grundsätzliche Charakter 
des Schädigungsverhaltens bzw. der Beginn der Schädigung praktisch nicht ändern.
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Im Vergleich zum mittleren Literaturwert aber läßt sich bereits initial bis zum Eintritt in den
Scherspalt je nach Spezies ein Absinken um bis zu 35 % beobachten (Tab. 5.2). 
Tab. 5.2:   Absinken der Thrombozytenzahlen im ungescherten Blut bis zum Eintritt in den 
Scherspalt durch Abnahme, Transport, Materialkontakt/-adhäsion, Förderung etc.
Der geringere Abfall bei Humanblut unterstützt die Vermutung der Hämolysemessungen, daß
die „besseren“ Abnahme- und Transportbedingungen bei Humanblut eine höhere Ausgangs-
qualität gewährleisten.
Um die je nach Spender oder Spezies stark unterschiedlichen Thrombozytenzahlen miteinan-
der vergleichen zu können, werden die Messwerte normiert:
(Gl. 5.5)
PLT Thrombozytenanzahl bei jeweiligem Betriebspunkt (τ, t)
PLT0 Thrombozytenanzahl unmittelbar vor Eintritt in den Scherspalt (Vorwert)
Zeitkonstante Belastung
Bereits bei der niedrigsten applizierten zeitkonstanten Schubspannung von 6,5 Pa sinken die
Zellzahlen abhängig von der Verweilzeit im System gegenüber dem Scherspalteintritt um 7 %
(2) bis 30 % (1) ab (vgl. Abb. 5.8a). Hier ist zu vermuten, daß dies primär nicht durch die
Scherung, sondern durch Materialkontakt im Scherspalt, sowie in den stromab liegenden
Schlauchleitungen und bei der Probennahme und -verarbeitung verursacht wird.
Bei steigenden Schubspannungsbelastungen sinken die Plättchenzahlen weiter ab, erreichen
aber etwa in dem Bereich, in dem die Hämolyse merklich beginnt, ein Minimum von ca. 30 %
bis 60 % der Ausgangswerte. Als Ursachen für das Absinken der Anzahl der „normalgroßen“
Thrombozyten kommen in Frage:
• Adhäsion an Bauteiloberflächen
• Aggregatbildung
• Mikropartikelbildung 
Bei höheren Schubspannungen steigen die gemessenen Werte wieder an und übersteigen teils
das Ausgangsniveau. Hier zeigt sich ein Nachteil dieses häufig erfaßten, aber zelltyp-unspezi-
fischen Parameters. Da die Zellzuordnung ausschließlich nach Partikelgröße erfolgt, werden
Thrombozytenzahl PLT [·103/µl] ohne Scherbelastung
Normalwert nativ Vorwerte vor Eintritt Scherspalt PLT0
Mittel (vgl. Tab. 2.2) Mittel ±δ Anzahl Messwerte n
human 250  x78% 196,6 31,7 188
porcin 420  x65% 273,4 93,7 67
PLT%
PLT
PLT0
------------ 100%⋅=
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alle Messereignisse, die im Größenfenster der Thrombozyten erfaßt werden, als Thrombozyten
angesehen. Damit ist zu vermuten, daß der Anstieg der Messwerte bei höheren Spannungsbela-
stungen durch andere Partikeltypen bedingt ist. Wegen der im Vergleich zur Thrombozytenan-
zahl um zwei Größenordnungen höheren Erythroyztenanzahl kommen hier vor allem
Erythrozytenfragmente in Frage. Dies scheint plausibel, da das Thrombozytenminimum und
der Hämolysebeginn nahezu zusammenfallen.
Abb. 5.8: Verhalten der Thrombozytenzahlen bei zeitkonstanter mechanischer Scherbelastung. 
(a) Interpolierte Messwerte, (b) Vergleich zwischen Human- und Schweineblut.
Wie im Fall der Hämolyse weisen Schweine- und Humanblut auch bei der Thrombozytenan-
zahl ein ähnliches Verhalten auf (Abb. 5.8b). Humanblut zeigt sich etwas empfindlicher.
Jedoch gilt auch hier, daß der empfindlichste Teil der Schweineblutpopulation vermutlich
schon in stärkerem Umfang vor der Scherung (Transport etc.) traumatisiert wurde und so
bereits in die Vorwerte eingeht (vgl. Tab. 5.2). 
Eine Materialabhängigkeit des Thrombozytenabfalles kann nicht nachgewiesen werden (vgl.
Anhang Abb. 7.6). Daher gehen bei der Darstellung der Messdaten und der Regressionsrech-
nung die Ergebnisse aller untersuchten Materialen ein.
Da für einen Vergleich verschiedener Belastungssituationen vor allem der Bereich beginnender
oder hoher Schädigung von Interesse ist, die Messwerte dort aber nicht die tatsächliche Anzahl
der Thrombozyten widerspiegeln, wird auf eine Darstellung verzichtet. Gleiches gilt für die
Modellbildung.
Belastungszeit t [s] Schubsp
annung τ [Pa]
(Basis: 279 Meßwerte
          + Vorwerte)
Ausgangsanzahl Thrombozyten
1 2
a b
am Scherspalteintritt
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5.2.2 Aktivierung
Durch mechanische oder kontaktbedingte Reizung beginnt der aktivierte Thrombozyt mit der
Ausschüttung von Zellinhaltsstoffen, wie beispielsweise Plättchenfaktor 4 (PF 4) oder mit
der Ausbildung von Bindungsstellen für z. B. Fibrinogen an der Zelloberfläche (vgl.
Kap. 4.2.2, S. 116ff). 
Die PF-4-Vorwerte zeigen, daß es auf dem Weg zum Scherspalt nur zu einer leichten Aktivie-
rung kommt (Tab. 5.3). 
sc
Tab. 5.3:   Die Plasmakonzentration an Plättchenfaktor 4 unmittelbar vor dem Scherspaltein-
tritt zeigt verglichen mit dem Normalwert nur eine leichte Aktivierung
Die gescherten Blutproben zeigen eine nahezu lineare
Abhängigkeit der PF-4-Ausschüttung von Schubspan-
nung und Belastungszeit (Abb. 5.9), so daß als empi-
risches Modell eine Ebenengleichung gewählt wird:
;   s. Tab. 5.4
(Gl. 5.6)
Wie beim Abfall der Thrombozytenzahl fällt auf, daß
bereits bei der niedrigsten Schubspannung von 6,5 Pa
die PF-4-Ausschüttung zu langen Belastungszeiten
Zusammenfassung
• Die Thrombozytenanzahl erweist sich als sehr empfindlicher Parameter. Sie sinkt durch 
die diversen Prozeßschritte bereits auf dem Weg bis zum Scherspalt um etwa 20 %-30 %.
• Im Scherspalt sinken die gemessenen Anzahlen scherabhängig in dem Bereich, wo fast 
keine Hämolyse stattfindet bis auf ein Restniveau von ca. 30 % - 60 % der Eintrittswerte 
ab. Eine Materialabhängigkeit ist nicht nachzuweisen.
• In Bereichen hoher Schädigung erfaßt die Thrombozytenzählung, die nur nach 
Partikelgröße zuordnet, auch Partikel anderen Ursprungs (z. B. Erythrozytenfragmente).
Plättchenfaktor 4 (PF4) [IE/ml] ohne Scherbelastung
Normalwert nativ Vorwerte vor Eintritt Scherspalt PF40
Mittel (Bereich) (vgl. S. 117) Mittel ±δ Anzahl Messwerte n
human 2,8  (1,0 - 8,9) 10,7 7,5 106
Tab. 5.4: Modellparameter und 
Regressionsgüte der empirischen
Schädigungsfunktion für PF4
Modellparameter
a 0,1 ±0,007 [IE/ml/Pa]
b 27,0±2,7 [IE/ml/s]
c 10,72 [IE/ml]
(fest, Mittel der Vorwerte)
Regressionsgüte
R2 0,82
χ2 103
PF4[IE/ml] a τ⋅ b t⋅ c+ +=
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hin zunimmt. Vermutlich ist dies weniger durch die Scherung, als durch den längeren Verbleib
bzw. die längeren Kontaktzeiten bedingt. 
Abb. 5.9: Plasmakonzentration an Plättchenfaktor 4 (PF 4) bei zeitkonstanter Belastung. Die 
Messdaten (a) zeigen einen gleichförmigen Anstieg , der durch ein lineares Modell 
(b) gut angenähert werden kann.
Da auch bei der PF-4 Ausschüttung keine spezifische Materialabhängigkeit festzustellen ist,
fließen bei der Darstellung und Regression die PF-4-Daten aller untersuchten Werkstoffe ein
(vgl. Anhang Abb. 7.8)
Im oberen Aktivierungsbereich (ca. 100 IE/ml) fällt die Zunahme mit steigender Belastung
schwächer aus, da in diesem Bereich annähernd die Gesamtmenge an vorhandem PF 4 freige-
setzt ist /214/. Daher sollte das empirische Modell nur bis zu PF-4-Werten von maximal etwa
100 IE/ml Verwendung finden.
Zum Nachweis der Veränderung der Throm-
bozytenoberfläche hinsichtlich der Fibrino-
genbindung (aktivierte Kopplungsstellen),
dient die Bindung des sogenannten PAC-1-
Antikörpers. Dieser kann nur an den akti-
vierten Fibrinogenrezeptor, der noch kein
Fibrinogen gebunden hat, ankoppeln (frühes
Aktivierungsstadium). Wie Abb. 5.10 zeigt,
verläuft die scherinduzierte Ausbildung (ohne
ADP, vgl. S. 120) des aktivierten Fibrinogen-
rezeptors im gesamten Untersuchungsbe-
reich nur auf niedrigem Niveau. 
Belastungszeit t [s]
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Abb. 5.10: Anteil der Thrombozyten, der einen 
aktivierten Fibrinogenrezeptor besitzt (frühes 
Aktivierungsstadium)
mit ADP stimuliert
ohne ADP 
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Der Anteil der mit einem starken Stimulans aktivierbaren Zellen liefert eine Erklärung dafür:
Die Fähigkeit der Thrombozyten den PAC-1-Antikörper zu binden sinkt mit steigender Scher-
belastung stark ab. Oberhalb etwa 600 Pa binden fast alle Zellen, die noch PAC-1 binden kön-
nen, diesen Antikörper.
Somit werden die Blutplättchen bei dieser Art von mechanischer Belastung scheinbar so stark
belastet, daß ihre Oberfläche die Fähigkeit zur Ausbildung der Kopplungsstellen verliert,
beziehungsweise PAC-1 nicht mehr binden kann, da die Bindungstellen gegebenenfalls schon
mit Fibrinogen besetzt sind. 
Zeitvariante Belastung
Im Falle niedriger Spannungsgradienten bei der Drehzahloszillation wird analog zu den Hämo-
lyseergebnissen mehr PF-4 ausgeschüttet als bei der zugehörigen zeitkonstanten Spannung in
Höhe der Mittelspannung (s. Anhang, Abb. 7.9). 
Bei der Aufprägung von zeitvarianten Belastungen mit hohen Spannungsgradienten (Geome-
trievariation), übertrifft die PF-4-Freisetzung über den gesamten Untersuchungsbereich die
Werte, die bei der zugehörigen zeitkonstanten Spannung in Höhe der Oberspannung auftreten
(Abb. 5.11). In einem bestimmten Spannungsbereich (in Abb. 5.11: bei 90 ms ca. 300 -
400 Pa) steigt die Freisetzung stärker an, um früher als im zeitkonstanten Fall oder im Fall
eines einzelnen Lastspiels die Maximalausschüttung von etwa 100 IE/ml zu erreichen. Dieser
Anstieg findet bei ähnlichen Spannungen statt wie der Hämolysebeginn (bei 90 ms ca. 450 Pa).
Entsprechend den Hämolyseergebnissen produziert ein einzelnes Lastspiel eine ähnliche PF-4-
Freisetzung wie die zeitkonstante Belastung.
Abb. 5.11: Plasmakonzentration an Plättchenfaktor 4 (PF 4) bei zeitvarianter Belastung mit 
hohen Spannungsgradienten. Mehrfache Lastspiele generieren eine höhere Aktivie-
rung als im zeitkonstanten Fall in Höhe der Oberspannung. 
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Die scherinduzierte Ausbildung (ohne
ADP) des aktivierten Fibrinogenrezep-
tors steigt wie im zeitkonstanten Fall erst
leicht an, wenn die Fähigkeit zur Aktivie-
rung bereits stark abgefallen ist. 
Bei zeitvarianter Belastung verlieren die
Thrombozyten im Vergleich zum zeitkon-
stanten Fall schon bei niedrigeren Schub-
spannungen die Fähigkeit zur Bindung
des PAC-1-Antikörpers beziehungsweise
sind schon mit Fibrinogen besetzt.
5.2.3 Adhäsion
Wie einleitend bemerkt, kann es als Folge der Aktivierung und Formveränderung der Throm-
bozyten zu einer Adhäsion der Zellen an Bauteiloberflächen kommen. Stromab hinter der
Scherkammer befinden sich vor allem Schlauchoberflächen aus PVC (ca. 400 cm2). Raster-
elektronenmikroskopische Aufnahmen (REM) zeigen, daß diese Flächen qualitativ unabhän-
gig von der Scherbelastung und unabhängig von der peripheren Lage der Oberfläche (nah oder
fern der Scherkammer) nur dünn mit Zellen belegt sind (Abb. 5.13). 
Bei Berücksichtigung des gesamten Blutvolumens, das die Flächen passiert, stehen bei einem
Betriebspunkt, der die Thrombozytenzahlen um ca. 50 % absinken läßt, etwa 60 · 106 Throm-
bozyten pro cm2 für die Adhäsion zur Verfügung (wie in Abb. 5.13). Bei etwa 8 · 106 Thr/cm2
schätzt Körfer, daß bereits ein dichter Monolayer aus aktivierten Thrombozyten vorliegt /136/.
Somit verursacht die Adhäsion das Absinken der Zellzahl nur zu einem geringen Teil.
Zusammenfassung
• Vor Eintritt in den Scherspalt zeigt sich eine nur geringe Aktivierung in Form der 
Plasmakonzentration an Plättchenfaktor 4 (PF4). 
• Die PF-4-Freisetzung nimmt im Gegensatz zur Hämolyse bereits von niedrigen 
Belastungen aus stetig zu, was sich durch ein lineares Modell gut annähern läßt.
Gegenüber Wechselbelastungen zeigt sie sich analog zur Hämolyse empfindlicher.
• Die Ausmaß der Bindung des PAC-1-Antikörpers sinkt mit steigender Scherbelastung 
stark ab, wobei auch hier mehrfache zeitvariante oder einzelne Lastspiele einen 
stärkeren Einfluss aufweisen als zeitkonstante.
Abb. 5.12: Das Ausmaß der Bindung des PAC-1-
Antikörpers nimmt bei zeitvarianter Belastung 
schon bei niedrigeren Schubspannungen als bei 
zeitkonstanter Belastung ab (Legende s. 
Abb. 5.11b).
mit ADP stimuliert
ohne ADP
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Abb. 5.13: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme der Thrombozytenadhäsion auf den Aus-
laßoberflächen nach einer Scherexposition von 230 Pa (400 ms). Die Oberflächen 
sind nur dünn mit Zellen belegt. Die Adhäsion verursacht daher nur zu einem gerin-
gen Teil das Absinken der Thrombozytenzahlen (vgl. Abb. 5.8).
5.2.4 Aggregat- und Mikropartikelbildung
Die Bildung von thrombozytären Mikropartikeln als möglicher Initialschritt bei der Thrombus-
entstehung und Aggregaten als Mikrothromben wird mittels Duchflußzytometrie erfaßt. Die
durch ihre Fluoreszenzmarkierung identifizierte Thrombozytenpopulation wird dabei anhand
der Partikelgrößen klassifiziert und die Scherabhängigkeit untersucht.
Mit zunehmender mechanischer Belastung bilden sich Mikropartikel und bei mittlerer Bela-
stung in geringem Umfang Aggregate (Abb. 5.14). Bei sehr hohen Scherraten sinkt der Aggre-
gatanteil unter das Ausgangsniveau ab und es entstehen viele Mikropartikel (bis ca. 50 %).
Abb. 5.14: Durchflußzytometrische Bestimmung der Mikropartikel- und Aggregatbildung bei 
zunehmender Scherbelastung (Exemplarisch für ein einzelnes Lastspiel bei einer 
Belastungszeit von tB = 90 ms) 
Der Beginn der Bildung von Mikropartikeln und Aggregaten fällt annähernd mit dem Hämoly-
sebeginn, sowie den Übergängen bei den anderen Parametern zusammen (Minimum der
Thrombozytenanzahl, stärkere PF-4-Zunahme, starke Abnahme der Bindungsfähigkeit für
Fibrinogen).
PLT
a b
Th
ro
m
bo
zy
te
ns
pe
zi
fis
ch
e
Partikelgröße (FSC)
Mikro-
partikel
Aggre-
gate
c
5%
5%
nativ scherbelastet (300 Pa) scherbelastet (650 Pa)
13%
0%
56%
8%
Fl
uo
re
sz
en
z 
(F
L2
)
5.2 Reaktionen der Thrombozyten
143
Ein direkter Zusammenhang ist zwischen der kaum oder nicht verhandenen Aggregatbildung
im oberen Belastungsbereich (Abb. 5.15) und der dortigen Abnahme der Fibrinogenbindungs-
fähigkeit (Abb. 5.10, S. 139) zu erkennen, da die thrombozytäre Aggregation mittels Fibrino-
genbrücken aufgebaut wird (s. Abb. 2.3, S. 6), deren Ausbildung hier blockiert zu sein scheint. 
Sowohl längere Belastungszeiten (Abb. 5.15) als auch die Applikation von zeitvarianten
Mehrfach- oder Einzellastspielen (Abb. 5.16) löst die Mikropartikel- und Aggregatbildung
schon bei niedrigeren Schubspannungen aus.
Abb. 5.15: Entstehung von (a) thrombozytären Mikropartikeln und (b) Aggregaten. Bei längeren 
Belastungszeiten tritt deren Bildung bereits bei niedrigeren Schubspannungen auf.
Abb. 5.16: (a) Applikation von zeitvarianten Mehrfach- oder Einzellastspielen. Die Lastbedin-
gungen bei diesen Strömungssituationen führen im Vergleich zum zeitkonstanten Fall 
zu einer Zunahme von (b) thrombozytären Mikropartikeln und (c) Aggregaten bereits 
bei niedrigeren Schubspannungen.
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5.3 Aktivierung des Komplementsystems
Die Aktivierung der Komplementkaskade gilt in der Literatur als Hinweis auf die kontaktbezo-
gene Blutverträglichkeit von Werkstoffen. Welche Auswirkungen zusätzlich zum Materialkon-
takt eine Scherexposition hat, ist bis heute kaum untersucht (s. Kap. 2.2.7, S. 36ff).
Mittels einer ELISA-Technik wird die Plasmakonzentration des Komplementfaktors Anaphy-
latoxin C5a bestimmt (s. Kap. 4.2.3, S. 122ff). Die C5a-Vorwerte weisen im Mittel Konzentra-
tionen am unteren Ende des Normalbereiches auf (Tab. 5.5). Das Komplement wird somit auf
dem Weg zum Scherspalt nicht aktiviert.
Tab. 5.5:   Die Plasmakonzentration an Komplementfaktor C5a unmittelbar vor dem 
Scherspalteintritt zeigt verglichen mit dem Normalwert keinerlei Erhöhung.
Während unter Scherbedingungen vermutlich wegen der kurzen Verweilzeiten keine Material-
abhängigkeit festgestellt werden kann (s. Anhang, Abb. 7.15), zeigen die Messdaten eine klare
Abhängigkeit von der Schubspannung. Dieser leicht progressive Verlauf läßt sich gut durch ein
Polynom 2. Grades abbilden. Die Abhängigkeit von der Belastungszeit läßt sich jedoch nicht
mit einem einfachen funktionalen Zusammenhang korrelieren, so daß auf ein empirisches
Modell verzichtet wird.
Die Untersuchung von einem Teil der zeitkonstanten und sämtlichen zeitvarianten Belastungs-
situationen konnte nicht durchgeführt werden, da während der Versuchsreihen eine hersteller-
Zusammenfassung
• Das Absinken der Thrombozytenzahlen wird nur zu einem geringen Anteil (ungefähr 
10 %) durch die Adhäsion von Zellen an Bauteiloberflächen verursacht.
• Etwa bei den Belastungen, bei denen auch die Hämolyse beginnt, entstehen 
thrombozytäre Mikropartikel (bis zu etwa 50 %) als möglicher Initialschritt der 
Thrombusbildung. 
• Aggregate werden nur bei mittleren Belastungen in geringem Umfang (< 15 %) gebildet. 
• Die zeitvarianten Belastungen bei der lamellierten Scherspaltgeometrie verschieben die 
Produktion von Mikropartikeln und Aggregaten zu niedrigeren Schubspannungen hin.
Komplementprodukt Anaphylatoxin C5a [µg/l] ohne Scherbelastung
Normalwert nativ Vorwerte vor Eintritt Scherspalt C5a0
Mittel (Bereich) (vgl. S. 123) Mittel ±δ Anzahl Messwerte n
human 0,35 (0,15 - 0,5) 0,19 0,20 77
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seitige Veränderung der ELISA-Prozedur keine Vergleichbarkeit mit den zeitkonstanten
Resultaten mehr zuließ.
Abb. 5.17: Plasmakonzentration an Komplementfaktor C5a bei zeitkonstanter Belastung. Die 
Messdaten zeigen in Schubspannungsrichtung einen progressiven, deutlichen Anstieg
Zusammenfassung
• Die Komplementaktivierung, die als Indikator der materialkontaktbezogenen 
Blutverträglichkeit gilt, liegt bis zum Eintritt in den Scherspalt auf Normalniveau.
• Eine Materialabhängigkeit konnte nicht gezeigt werden, aber scherabhängig ist ein 
starker Anstieg der C5a-Konzentration festzustellen.
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6 Zusammenfassung und Diskussion
Gegenstand der Arbeit
Um eine Abschätzung oder Vorhersage der Blutschädigung in blutführenden technischen
Systemen schon während früher Phasen des Entwicklungsprozesses zu ermöglichen, sind
umfangreiche Untersuchungen zum Schädigungsverhalten von Blut unter typischen Bela-
stungssituationen erforderlich.
Schädigungsuntersuchungen an Labormustern lassen jedoch nur die Erfassung von Gesamt-
schädigungswerten zu. Einzelne Belastungen in bestimmten Regionen des Strömungsfeldes
lassen sich nicht ursächlich einer Schädigung zuordnen.
Daher wurde im Rahmen dieser Arbeit ein Modellbelastungssystem entwickelt, das Blut
geeigneten Grundbelastungsfällen, wie sie in der Strömung blutführender Geräte auftreten
können, definiert aussetzt. Die Betrachtung konzentrierte sich dabei auf Anordnungen deren
Strömungsfelder sich durch kurze Verweilzeiten aber hohe strömungsmechanische Kräfte aus-
zeichnen. Dazu zählen beispielsweise Rotationsblutpumpen.
Nach einer ausführlichen Darstellung der Blutphysiologie und der unterschiedlichen Traumati-
sierungsmechanismen der verschiedenen Blutkomponenten, die entscheidende Aspekte für das
Verständnis der Wechselwirkungen zwischen technischem und lebendem System darstellen,
erfolgte zunächst eine Analyse der Belastungsverhältnisse in Rotationsblutpumpen. Diese
zeigte, daß die dort im Blut wirkenden Strömungskräfte einen zeitlich teils sehr stark wech-
selnden Charakter vermuten lassen und sich ihr Spannungszustand gut durch ein einfaches
Scherfeld abbilden läßt. 
Das Modellsystem
Zur Aufprägung solcher Scherbelastungen in einem Modellsystem wurde das Couette-Prinzip
ausgewählt und technisch umgesetzt. In einem im Durchfluß betriebenen Ringspalt mit eng-
sten Spaltweiten von 90 µm werden bei Drehzahlen bis 10000/min Spannungswerte erzeugt,
die auch in Rotationsblutpumpen auftreten (bis ca. 103 Pa). 
Um die zentrale Scherkammer herum gruppieren sich Peripheriekomponenten, die die defi-
nierte Blutzufuhr und eine Temperierung des Systems gewährleisten. Mittels einer Fluiddich-
tung wird das Blut von sich erhitzenden Festkörperdichtungen abgetrennt. 
Die Kammer selbst läßt sich modular verändern. Während ein gleichmäßig breiter Spalt im
gesamten Schervolumen eine gleich hohe zeitkonstante Fluidspannung erzeugt, führen Dreh-
zahloszillationen oder eine axiale Spaltweitenmodulation zu zeitvarianten Belastungen. Zeit-
variante Belastungen führen zu einer Veränderung der Verformungsgeschwindigkeit der
Zellmembranen, was einen unterschiedlichen Schädigungseinfluß vermuten läßt, da die Mem-
branen der Blutzellen viskoelastische Eigenschaften besitzen.
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Die realisierten Traumatisierungsbedingungen
Bei der Passage der Scherkammer soll das Blut ausschließlich mechanisch geschädigt werden.
Um auszuschließen, daß andere Schädigungsursachen Einfluß nehmen, erfolgte eine Überprü-
fung des Werkstoffeinflusses sowohl unter Strömungs- als auch unter hämostatischen Bedin-
gungen, sowie eine Untersuchung der Temperaturentwicklung durch Friktionswärme. Ein
Werkstoffeinfluß ließ sich nicht nachweisen. Der friktionsbedingte Anstieg der Bluttemperatur
von bis zu 10 °C bei extremen Betriebspunkten führte dazu, daß die Temperierung der Trau-
matisierungsversuche auf 30 °C abgesenkt wurde. Damit konnte eine temperaturbedingte Blut-
schädigung ausgeschlossen werden.
Voraussetzung für die gleichmäßige Belastung des Blutes im gesamten Spalt ist eine homo-
gene Verteilung der Zellen. Aufgrund der hohen Drehzahlen sind die Blutzellen im Couette-
Spalt einem starken radialen Beschleunigungsfeld ausgesetzt. Zur Abschätzung der radialen
Migration wurde ein theoretisches Modell entwickelt, das die Zellbewegungen während der
Passage eines glattwandigen Spaltes abbildet. Es zeigte sich, daß nur extreme Betriebspunkte
zu einer leichten Heterogenisierung des Blutes führen können. Wie später bei den Traumatisie-
rungsversuchen deutlich wurde, ist in diesen Fällen aufgrund massiver Blutschädigung zusätz-
lich von einer deutlichen Änderung der Suspensionseigenschaften des Blutes auszugehen.
Die Strömungsformen, die bei Couette-Systemen mit einem angetriebenem Innenzylinder auf-
treten können, zeigen bei bestimmten Bedingungen Instabilitäten. Es kommt in einem ersten
Schritt zur Bildung von Taylorwirbeln. Um dies zu vermeiden, wurde die Scherkammer so
ausgelegt, daß diese Strömungsformen beim glattwandigen Spalt nicht auftreten. Somit pas-
siert das Blut den Spalt in Form einer einfachen wirbelfreien Schichtenströmung, wenn eine
zeitkonstante Belastung oder eine Drehzahloszillation aufgeprägt werden. Die Schubspannun-
gen und Verweilzeiten lassen sich dann definiert angeben.
Da eine Drehzahloszillation aber aufgrund von Trägheitseffekten keine beliebig schnellen
Schubspannungswechsel zuläßt, wurde ergänzend eine Spaltweitenmodulation realisiert.
Lamellenartige Einschnitte am Rotationskörper sorgen dafür, daß das Blut zwischen den hoch
belastenden engen Spaltabschnitten (Belastungsphase) mit nur unterkritischen Scherspannun-
gen beaufschlagt wird (Ruhephase). 
Die durch die Lamellierung entstehenden Strömungskanäle sind der Situation in Rotationsblut-
pumpen sehr ähnlich. Einerseits nähern sich die dadurch erzeugten Strömungsfelder der Origi-
nalsituation in den Pumpen an, sind aber andererseits komplexer, da in diesem Fall die
einfache Schichtenströmung nicht im gesamten Spalt realisiert werden kann.
Dies erforderte eine genauere Betrachtung der Strömungsfelder. Eine theoretische Abschät-
zung und eine ergänzende Strömungsvisualisierung zeigten, daß die Strömung in den Spaltbe-
reichen niedriger Schubspannungen Wirbel bildet, die je nach Betriebspunkt auch turbulenten
Charakter haben können. In den Spaltengstellen, dort wo das Blut geschädigt wird, ist aber mit
einer laminaren Schichtenströmung zu rechnen. Für die Belastungsphase können daher wie im
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Fall der konstanten Spaltweite Verweilzeiten und Belastungshöhen angegeben werden, was
einen Vergleich mit den zeitkonstanten Versuchen erlaubt. 
Die Wirbel in den Lamellen sorgen schon bei niedrigen Drehzahlen für einen guten radialen
Fluidaustausch, so daß sich in den Ruhezonen keine Stagnationsbereiche ausbilden.
Zur Überprüfung der Ergebnisse der Strömungsvisualisierung bezüglich des Nichtvorhanden-
seins von Stagnationszonen und zur Bestimmung der schädigungsrelevanten Expositionszeiten
des Blutes im Schersystem, wurden experimentell die Verweilzeitspektren der Gesamtanord-
nung bestimmt. Mit Hilfe einer Modellbildung konnte durch einen Vergleich zwischen glatt-
wandigem und lamelliertem Spalt die Verweilzeitverteilung des lamellierten Spaltes isoliert
bewertet werden. Es zeigten sich keine Stagnationseffekte und nur eine mäßige Verbreiterung
des Verweilzeitspektrums aufgrund der Lamellierung, so daß die Blutzellen mit möglichst ein-
heitlichen Lastmustern beaufschlagt werden.
Bezüglich der realisierten Traumatisierungsbedingungen läßt sich zusammenfassend feststel-
len, daß das hier entwickelte Modellsystem die gezielte Beaufschlagung mit pumpentypischen
zeitkonstanten und zeitvarianten Belastungen erlaubt. Die zeitvarianten Belastungsmuster mit
niedrigen Spannungsgradienten werden wie die zeitkonstanten in einer einfachen Schichten-
strömung appliziert. Bei hohen Spannungsgradienten wird eine Strömungssituation geschaf-
fen, die der Originalsituation bei Rotationsblutpumpen ähnelt und damit zu komplexeren
Strömungsverhältnissen führt. Auch dabei sind für die Phasen in denen die Belastung aufge-
bracht wird Belastungszeiten und Schubspannungswerte bestimmbar, so daß ein Vergleich zu
den anderen Lastmustern möglich ist.
Die Ergebnisse der Traumatisierungsversuche
Um auf dieser Basis Schädigungsdaten zum Einfluß von Belastungshöhe, -zeit und -muster zu
erhalten, wurden mit dem Modellsystem umfangreiche In-vitro-Traumatisierungsversuche an
heparinisiertem Human- und Schweineblut durchgeführt. Die hauptsächliche Verwendung von
humanem Vollblut erlaubt die Untersuchung auch sehr sensitiver, antikörperbasierter Schädi-
gungsparameter, wenngleich sie mit einem sehr hohen Versuchsaufwand verbunden ist.
Erfaßt wurden die auftretende Hämolyse, die Reaktionen der Thrombozyten und die Antwort
des Komplementsystems. Kontrollwerte unmittelbar vor Eintritt in den Scherspalt zeigen bei
nahezu allen Parametern, daß die Schädigung ausschließlich in der Scherkammer hervorgeru-
fen wird.
Hinsichtlich der Hämolyse zeigen die Schädigungsdaten bei zeitkonstanter Belastung, daß es
erst oberhalb bestimmter kritischer Schubspannungsbereiche, deren Lage abhängig von der
Belastungszeit ist, zu einem starken Schädigungsanstieg kommt. Humanblut ähnelt dabei sehr
Schweineblut.
Diese Schädigungsdaten konnten quantitativ in Form eines neuartigen empirischen Modells
beschrieben werden, das für zukünftige Prognoserechnungen zur Verfügung steht. Es basiert
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auf der Vorstellung, daß die Erythrozytenpopulation im Sinne einer Fragilitätsverteilung
geschädigt wird.
Wenn bei zeitvarianten Belastungen mit niedrigen Spannungsgradienten die kritischen Schub-
spannungsbereiche auch nur kurzzeitig erreicht werden, läßt sich eine höhere Schädigung fest-
stellen, als bei der zugehörigen Mittelspannung zu erwarten wäre. Dies bestätigt das
Vorhandensein eines kritischen Übergangsbereiches und Hinweise in der Literatur, wonach der
Einfluß der Belastungshöhe weit stärker wiegt als der der Belastungsdauer.
Bei zeitvarianten Belastungen, die durch Spaltweitenmodulation appliziert werden, verschiebt
sich der Schädigungsverlauf zu niedrigeren kritischen Übergangsbereichen hin. Die Ursache
für diesen stärkeren Schädigungseinfluß kann in der Wirkung der hohen Spannungsgradienten
liegen oder in der Art der pumpenähnlichen Strömungsfelder.
Die Reaktionen der Thrombozyten werden durch die Erfassung ihrer Anzahl, ihrer Aktivie-
rung und durch die Generierung von Mikropartikeln und Aggregaten beschrieben.
Die Messung der Thrombozytenanzahl, einem häufig klinisch bestimmten Parameter, erweist
sich einerseits als sehr sensitiv. Die Werte sinken bereits bei niedrigen Belastungen ab. Ande-
rerseits werden aufgrund der unspezifischen Meßmethode bei höheren kritischen Belastungen
fälschlicherweise auch Fragmente anderer Zellen erfaßt.
Als besser geeignet zur „Verfolgung“ der Thrombozytenpopulation erwies sich die Methode
der Durchflußzytometrie, die eine spezifische Markierung der Thrombozyten erlaubt. Es
konnte gezeigt werden, daß es oberhalb des Bereiches, der sich auch hinsichtlich der Hämolyse
als kritisch erwies, zu einer starken Generierung von Mikropartikeln kommt. Diese gelten als
möglicher Initialschritt bei der Thrombusentstehung. Kleine thrombozytäre Aggregate hinge-
gen entstehen unmittelbar nach der Scherbelastung nur in geringem Umfang. 
Bei zeitvarianten Belastungen, die durch Spaltweitenmodulation appliziert werden, tritt die
Entstehung der Mikropartikel und Aggregate schon bei niedrigeren Scherbelastungen auf, so
daß auch hier das Verhalten auftritt, das bei der Hämolyse festgestellt wurde.
Die Aktivierung der Thrombozyten wird durch die Ausschüttung von Zellinhaltsstoffen (Plätt-
chenfaktor 4) erfaßt und zeigt eine andere Schädigungscharakteristik als die Generierung der
Mikropartikel und die Hämolyse. Sie steigt gleichförmig über den gesamten Untersuchungsbe-
reich an und kann daher durch einen linearen Ansatz quantitativ beschrieben werden. Auch
dieses Modell steht Prognoserechnungen zur Verfügung.
Insgesamt zeigt die profilartige Erfassung des Blutstatus, daß die Thrombozyten im Rahmen
der untersuchten Arbeitsbereiche empfindlicher auf Scherbelastungen reagieren als die Ery-
throzyten. Dies bedeutet, daß sich Untersuchungen zur Blutschädigung an Labormustern nicht
auf Hämolysemessungen beschränken sollten. 
Ausblick
Für eine quantitative Prognose mechanischer Blutschädigung in blutführenden technischen
Systemen können die hier erarbeiteten Erkenntnisse und empirischen Modelle in numerische
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Simulationsrechnungen implementiert werden. Zur stetigen Weiterentwicklung der Prognose-
fähigkeit sind in Zukunft weiterführende In-vitro-Schädigungsversuche angezeigt.
Da der Ablauf biochemischer Prozesse, wie sie bei den Thrombozyten im Vordergrund stehen,
stets auch eine Frage der wirkenden Stoffkonzentrationen ist, sind bespielsweise Versuche von
Interesse, die nicht das gesamte Blutvolumen belasten, sondern nur bestimmte Teilvolumina.
Im Anschluß an die Schädigung können diese Volumina wieder mit dem Hauptblutstrom
zusammengeführt werden, um Verdünnungseffekte berücksichtigen zu können wie sie auch bei
Blutpumpen auftreten. 
Darüber hinaus scheint es sinnvoll, zukünftig Blut mit dem Modellsystem auch mehrfachen
Systempassagen zu unterziehen. Auch dies entspricht der kreislaufartigen Situation in Blut-
pumpen. So lassen sich Akkumulierungseffekte während der zunehmenden Veränderung des
Blutstatus beobachten. 
Neben In-Vitro-Schädigungsuntersuchungen kann eine numerische mehrphasige Betrachtung
der Strömungsfelder bei der Lamellengeometrie des Modellsystems dazu dienen, das Bewe-
gungsverhalten von Blutzellen genauer zu studieren. Aufgrund der Ähnlichkeit zu Rotations-
blutpumpen verspricht dies aufschlußreiche Informationen darüber liefern zu können, wie sich
die Blutzellen bei der Passage enger Spalte oder in Wirbel- und Stagnationszonen verhalten. 
Wenn sowohl die hier verfolgten makroskopischen, empirischen Ansätze als auch die mikros-
kopischen, auf den Verformungen der Einzelmembranen beruhenden Ansätze nachdrücklich
weiterentwickelt werden, ist langfristig ein durchgängiges Verständnis der Traumatisierungs-
prozesse bei Blutzellen denkbar.
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7 Anhang
7.1 Ergänzungen zu den Ergebnissen der Traumatisierungsexperimente
Abb. 7.1: Vergleich der Hämolyseergebnisse von heparinisiertem Human- und Schweineblut. 
Ergänzend zu Abb.  5.5, S. 131 mit Einzelmesswerten (graue Symbole)
Abb. 7.2: Hämolyse bei zeitvarianten Schubspannungswechseln ( , realisiert durch Drehzahl-
variation => niedrige Spannungsgradienten); Exemplarisch für eine Belastungszeit 
von 800 ms und verschiedenen Lastwechselanzahlen und verschiedene mittlere Span-
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nungsgradienten zwischen 0,9 und 1,8 kPa/s. 
Die Schädigung läßt keine Abhängigkeit von der Anzahl der beaufschlagten Last-
wechsel erkennen. Sie liegt zwischen den Werten, die bei zeitkonstanter Belastung 
durch Mittel- und Oberspannung ( , ) hervorgerufen werden. 
Abb. 7.3: Hämolyse bei zeitvarianten Schubspannungswechseln am Beispiel von 3 Wechselbe-
lastungen bei verschiedenen Belastungszeiten ( , realisiert durch Drehzahlvaria-
tion). Die zeitvarianten Schädigungswerte ( ) liegen zwischen den Werten, die bei 
zeitkonstanter Belastung durch Mittel- und Oberspannung ( , ) hervorgerufen 
werden. Eine Zeitabhängigkeit ist nicht erkennbar.
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Abb. 7.4: Hämolyse bei zeitvarianten Schubspannungswechseln. Auswirkung eines zusätzli-
chen Belastungswechsels ( ) bei gleichen Spannungsgradienten. Es sind nur 
marginale Schädigungszunahmen erkennbar.
Abb. 7.5: Hämolyse bei zeitvarianten Schubspannungswechseln (realisiert durch Geometrie-
variation => hohe Spannungsgradienten, intermediäre Ruhephasen). 
Ergänzung zu Abb. 5.7, S. 134, hier mit Einzelmesswerten (graue Symbole).
Die Schädigung zwischen einer einzelnen Wechselbelastung ( ) und einer entspre-
chenden zeitkonstanten Belastung ( ) zeigt keinen eindeutigen Unterschied. Demge-
genüber produzieren jedoch mehrfache Lastwechsel ( ) eine höhere Schädigung. 
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Abb. 7.6: Verhalten der Thrombozytenzahlen bei zeitkonstanter Scherbelastung unter verschie-
denem Materialkontakt. Ein Materialeinfluß läßt sich nicht beobachten (vgl. S. 137).
Abb. 7.7: Verhalten der Thrombozytenzahlen bei zeitkonstanter Scherbelastung (400 ms).
Vergleich zwischen Human- und Schweineblut. Ergänzend zu Abb. 5.8, S. 137 hier 
mit Einzelwerten (graue Symbole).
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Abb. 7.8: Plasmakonzentration von Plättchenfaktor 4 (PF 4) bei zeitkonstanter Belastung  
unter verschiedenem Materialkontakt. Ein Materialeinfluß läßt sich nicht beobach-
ten. (vgl. S. 139). 
Abb. 7.9: Plasmakonzentration an Plättchenfaktor 4 (PF 4) bei zeitvarianter Belastung unter  
niedrigen Spannungsgradienten (Drehzahloszillation).  Es wird mehr PF-4 ausge-
schüttet als bei der zugehörigen zeitkonstanten Spannung in Höhe der Mittelspan-
nung (vgl. S. 140).
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Abb. 7.10: Anteil der Thrombozyten, die einen aktivierten Fibrinogenrezeptor besitzen (frühes 
Aktivierungsstadium) bei zeitkonstanter Scherbelastung. Ergänzend zu Abb. 5.10, 
S. 139 hier mit Einzelwerten (graue Symbole).
Abb. 7.11: Plasmakonzentration an Plättchenfaktor 4 (PF 4) bei zeitvarianter Belastung mit 
hohen Spannungsgradienten (Geometrievariation). Ergänzend zu Abb. 5.11, S. 140 
hier mit Einzelwerten (graue Symbole).  Mehrfache Lastspiele generieren eine 
höhere Aktivierung als im zeitkonstanten Fall in Höhe der Oberspannung.
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Abb. 7.12: Entstehung von thrombozytären Mikropartikeln. Ergänzend zu Abb. 5.15, S. 143 hier 
mit Einzelmesswerten (graue Symbole). 
Abb. 7.13: Entstehung von thrombozytären Aggregaten.
Ergänzend zu Abb. 5.15, S. 143 hier mit Einzelmesswerten (graue Symbole).
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Abb. 7.14: Entstehung von thrombozytären Mikropartikeln bei zeitvarianter Belastung unter  
niedrigen Spannungsgradienten (Drehzahloszillation).  Es werden mehr Mikroparti-
kel gebildet  als bei der zugehörigen zeitkonstanten Spannung in Höhe der Mittel-
spannung (vgl. S. 142ff).
Abb. 7.15: Plasmakonzentration von Anaphylatoxin C5a bei zeitkonstanter Belastung  unter ver-
schiedenem Materialkontakt. Ein signifikanter Materialeinfluß läßt sich nicht beob-
achten. (vgl. S. 144). 
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